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È ormai noto che le forze di pressione e di taglio che il sangue esercita alla
parete dei vasi sanguigni sono un aspetto fondamentale nello sviluppo di ma-
lattie cardiovascolari, tra queste la formazione e la crescita degli aneurismi
nel tratto toracico dell'aorta. Un possibile approccio di indagine è quello
della ﬂuidodinamica computazionale (CFD), per simulare l'emodinamica e
ricavare così le grandezze d'interesse.
In questo studio viene fatta una breve presentazione del problema e dello
stato dell'arte, in termini di modelli, condizioni al contorno, metodi numerici
e algoritmi usati nella simulazione dell'emodinamica nei grandi vasi, in par-
ticolare l'aorta. Si riporta quindi una rassegna di alcune ricerche speciﬁche
sull'argomento, nelle quali si indaga l'eﬀetto della viscosità, morfologia della
valvola aortica, pressione sanguigna e presenza di aneurismi. Viene eﬀettua-
ta una valutazione delle potenzialità di un codice open-source, OpenFOAM,
per la simulazione di questo genere di ﬂusso. Vengono quindi fornite infor-
mazioni riguardo al software usato, con una breve descrizione dei solutori e
delle condizioni al contorno implementate.
Le simulazioni vengono condotte su tre geometrie. La prima consiste in
un tubo rettilineo, allo scopo di indagare il comportamento dei solutori e il
ruolo dei parametri che entrano in gioco nella simulazione. La seconda è una
geometria idealizzata dell'aorta toracica, con la quale si analizza l'inﬂuenza
del numero di Reynolds e si riesce ad avere un'idea qualitativa del compor-
tamento del ﬂusso; vengono provate due condizioni al contorno: pressione
assegnata in uscita e un sistema di pseudo-organi che, attraverso dei mezzi
porosi, sono in grado di simulare le diramazioni a valle del dominio com-
putazionale. La terza è una geometria realistica, tratta da scansione CT,
dell'aorta toracica con aneurisma; con questa si valutano i proﬁli di velocità
e sforzo di taglio alla parete.
Nel suo complesso questo studio costituisce una prima fase della messa a
punto e validazione di un modello per simulare l'emodinamica dell'aorta tora-
cica, ﬁnalizzata a fornire indicazioni sullo sviluppo e crescita degli aneurismi.
Vengono analizzate le problematiche numeriche e modellistiche emerse, mes-
se in luce possibili soluzioni, confrontati diversi approcci. Possibili sviluppi
futuri riguardano la presa in considerazione dell'interazione ﬂuido-struttura
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Le malattie cardiovascolari rappresentano una delle principali cause di mor-
te nel mondo occidentale. E' stato dimostrato negli anni che lo sviluppo di
dissezioni e rotture aortiche è fortemente relazionato alla complessa emodi-
namica che caratterizza i vasi sanguigni. A partire da questo presupposto è
stato condotto un elevato numero di studi, di natura sperimentale e numeri-
ca, per poter valutare la distribuzione dello sforzo di taglio alla parete (wall
shear stress, WSS), con relativo indice di oscillazione, e di pressione.
Uno degli aspetti più importanti riguarda la formazione e lo sviluppo di
aneurismi nel tratto toracico dell'aorta. Questi si presentano nella forma
di dilatazioni del vaso, tendono negli anni a crescere e possono portare alla
rottura con conseguenze spesso catastroﬁche.
1.1 L'aorta
L'aorta (Figura 1.1) rappresenta il maggior vaso attraverso il quale il sangue
ossigenato entra nel sistema circolatorio uscendo dal ventricolo sinistro. La
regione toracica si riferisce al primo segmento di aorta e include il tratto
ascendente, l'arco aortico e il tratto discendente. A questi vanno aggiunte
le diramazioni, in particolare l'arteria anonima, l'arteria carotide comune
sinistra e l'arteria succlavia sinistra, che forniscono sangue alle parti superiori
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del corpo. L'aorta toracica presenta un'anatomia molto complessa, dovuta
alla curvatura e alla torsione della linea d'asse (che non giace dunque su un
piano), ma anche alle diramazioni e al loro assottigliamento.
Figura 1.1: Schematizzazione dell'aorta toracica.
1.2 La patologia aneurismatica
La presenza di un aneurisma nel tratto toracico (Figura 1.2) è facilmente
osservabile tramite una TAC o una risonanza magnetica. Il dilemma che i
medici devono però aﬀrontare è se il rischio che questo possa rompersi giu-
stiﬁca il rischio associato ad un intervento. In Figura 1.3 è riportata una
schematizzazione della rottura dello strato più interno della parete aortica.
Ad oggi il criterio maggiormente utilizzato per stabilire quando è necessario
intervenire è quello del massimo diametro, secondo cui un aneurisma diventa
critico quando eccede i 5÷ 5.5 cm [7]. Questo criterio tuttavia si basa sulla
7
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Figura 1.2: Aneurisma aortico toracico.
Figura 1.3: Dissezione dello strato più interno della parete aortica.
legge di Laplace, in cui lo stato di tensione è funzione di un solo raggio di
curvatura e quindi non è in grado di descrivere in modo adeguato i com-
plessi fenomeni propri di questa struttura. È stato messo in luce da diversi
studi [13] [14] che non sono infrequenti i casi in cui aneurismi di dimensione
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ben superiore non vadano incontro a rottura e, viceversa, aneurismi più pic-
coli possano rompersi. Un secondo metodo proposto più recentemente [15]
prevede di valutare il rischio di rottura in proporzione al tasso di crescita
dell'aneurisma. Gli svantaggi sono essenzialmente legati al fatto che diven-
tano necessari controlli anche ravvicinati; inoltre nei casi in cui l'aneurisma
viene individuato in stato già avanzato non è possibile applicarlo. Un terzo
metodo [11] [12], molto promettente sulla base degli studi portati avanti ﬁno
ad oggi, tiene conto di un approccio più ingegneristico di tipo strutturale e
confronta lo stato di sollecitazione del vaso con la sua resistenza a rottura.
La situazione ottimale da questo punto di vista sarebbe quella in cui si ha
una mappa della resistenza a rottura e della sollecitazione in modo che, con-
frontandole puntualmente, si riescano ad individuare i punti critici e sapere
quanto margine si ha prima del cedimento. La conoscenza di un'informazio-
ne del genere tuttavia va ben oltre le attuali conoscenze e tecnologie, anche
a causa dell'alta variabilità di geometria e condizioni di ﬂusso da soggetto
a soggetto, pertanto è necessario passare ad uno studio più sempliﬁcato ed
eventualmente basato su correlazioni.
1.3 CFD
In tale contesto la ﬂuidodinamica computazionale (CFD) ha assunto, negli
ultimi anni, un ruolo di fondamentale importanza, avvalendosi al meglio an-
che degli sviluppi nell'ambito dell'imaging diagostico.
Al ﬁne di comprendere il ruolo di WSS e pressione sugli aneurismi è neces-
sario tenere conto della Meccanobiologia dei tessuti che compongono i vasi.
Il WSS infatti è di ordini di grandezza inferiore rispetto allo stress normale
derivante dalle azioni di pressione e contribuisce solo in minima parte alla
sollecitazione a cui deve resistere la parete. Tuttavia la sua importanza deri-
va dal fatto che si ritiene che sia il fattore che innesca il processo patologico
alla parete per l'azione sulle cellule endoteliali [20] e che sia il parametro che
possa far degenerare la patologia in rottura (nel senso di buco alla parete)
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o in dissezione (taglio elicoidale) della parete. Si ritiene infatti che il WSS
possa essere:
- l'attivatore di meccanotrasduttori cellulari responsabili dello stato in-
ﬁammatorio della parete malata;
- la componente meccanica dell'innesco della delaminazione della parete.
Una strategia sempliﬁcata potrebbe dunque essere quella di valutare il WSS
e la pressione alla parete e correlare queste mappature con il rischio di rot-
tura, senza tener conto dell'eﬀettiva sollecitazione del materiale.
Grazie allo sviluppo di codici più soﬁsticati e di capacità di calcolo sempre
maggiori, la CFD è oggi uno strumento molto interessante con cui simulare
il ﬂusso emodinamico e ricavare informazioni (ad esempio per quanto riguar-
da il WSS) molto complesse da ottenere sperimentalmente o addirittura in
vivo. Un notevole vantaggio è inoltre quello per cui con la CFD si possono
facilmente alterare alcuni parametri e fare dunque uno studio di sensibilità,
inimmaginabile in altro modo. La principale limitazione di questa tecnica
riguarda invece le assunzioni che vengono fatte nel creare il modello, lega-
te in particolare alla geometria, viscosità del sangue, elasticità della parete





La dinamica del ﬂusso di sangue nell'aorta è estremamente complessa a causa
di una molteplicità di fattori: ﬂusso non stazionario, geometrie tridimensio-
nali complesse e articolate, ﬂuido non Newtoniano, condizioni in ingresso di
velocità non omogenee con componenti nel piano, condizioni in uscita dal do-
minio che devono tenere conto delle diramazioni secondarie e degli organi a
cui queste arrivano, regime ai limiti della turbolenza ed eﬀetto di interazione
ﬂuido-struttura con la parete dei vasi. Allo stato dell'arte è sostanzialmen-
te impossibile riprodurre in una simulazione tutti questi aspetti, ma è stato
fatto un grande lavoro allo scopo di individuare quali sono i parametri che
più inﬂuenzano il ﬂusso in termini di campo di pressione e di velocità. Si
deﬁniscono inoltre due quantità, molto importanti ai ﬁni dell'analisi che si
vuole condurre: lo sforzo di taglio alla parete mediato nel periodo del battito
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dove T rappresenta il periodo, ~τ il vettore sforzo di taglio alla parete istan-
taneo e con |·| si indica il modulo del vettore. L'OSI in particolare è una
misura della deviazione istantanea del vettore WSS dalla sua direzione pre-
dominante: assume valori tra 0 e 0.5, dove un valore basso signiﬁca ﬂusso
prevalentemente orientato nella direzione primaria, mentre valori prossimi a
0.5 indicano che il vettore istantaneo non è pressoché mai allineato con tale
direzione.
2.1 Geometria
Per aﬀrontare la modellizzazione è necessario stabilire la geometria del domi-
nio computazionale. I primi studi sono stati eﬀettuati su geometrie idealiz-
zate quali tubi a sezione costante curvi, tuttavia ben presto ci si è resi conto
dell'importanza di una geometria meno sempliﬁcata e di come le curvature
secondarie, i dettagli locali e le variazioni di sezione inﬂuenzino notevolmen-
te i risultati. Ad oggi le tecniche più all'avanguardia permettono di creare
modelli 3D speciﬁci del paziente attraverso imaging da risonanza magnetica
(MRI) e tomograﬁa computerizzata (CT). La CT (Figura 2.1) è una tecnica
usata per ottenere immagini ai raggi X ad alta risoluzione con un elevato
contrasto, mentre la MRI non richiede radiazioni dato che il contrasto è ot-
tenuto dalla misura della precessione dello spin di protoni o di altri nuclei
dotati di momento magnetico, quando sono sottoposti ad un campo magne-
tico. A partire dalle immagini così ricavate si riesce a generare un ﬁle in
formato IGES con cui procedere nella simulazione.
2.2 Proprietà del sangue
Il sangue umano è un ﬂuido non omogeneo, le cui proprietà ﬁsiche e chimiche
dipendono dalla tipologia di ﬂusso. In particolare è un ﬂuido non Newtoniano
a causa della presenza di corpuscoli, la cui concentrazione (in particolare l'e-
matocrito) ne determina la viscosità [39]. In letteratura sono stati sviluppati
diversi modelli per predire questo tipo di comportamento, tuttavia è stato
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Figura 2.1: Esempio di scansione CT da cui è poi possibile isolare la geometria
tridimensionale.
messo in luce [41] come per gradienti di velocità relativamente alti (sopra i
100 s−1) e nelle grandi arterie, la viscosità del sangue con un ematocrito del
45 % resta circa costante e pari a 3.0÷ 4.0 mPa s. Questo giustiﬁca in qual-
che modo la scelta, seguita da molti autori, di assumere un comportamento
di tipo Newtoniano per il ﬂusso di sangue nell'aorta. Sotto questa ipotesi il







con r direzione normale alla parete, µ viscosità del sangue e ~u velocità della
particella ﬂuida; il pedice wall sta ad indicare che questa quantità è valutata
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alla parete. Occorre precisare che queste considerazioni valgono sulla media
del periodo del battito cardiaco, ma istantaneamente si possono creare le
condizioni per cui il gradiente di velocità scende sotto la soglia dei 100 s−1,
determinando dunque un comportamento che non può essere approssimato a
Newtoniano. Considerazioni sull'importanza di questi eﬀetti sull'intero ciclo
sono quelle che determinano la scelta nella modellizzazione.
2.3 Parete arteriosa
La parete arteriosa si deforma sotto i carichi emodinamici, modiﬁcando così il
ﬂusso e accoppiando i due problemi. Un modello accurato di parete prevede
di considerare l'anisotropia, la non omogeneità e la suddivisione in tre strati
(tonaca intima, media e avventizia) con diverse caratteristiche biomeccani-
che. Un modello di questo tipo, in grado di tenere conto delle caratteristiche
speciﬁche del paziente, è però ancora inattuabile a causa dei pochi dati spe-
rimentali a disposizione.
In letteratura non sono molti gli studi che tengono conto dell'eﬀetto della
deformazione dei vasi. Tra questi, un modello piuttosto accurato è quello
sviluppato in [1], in cui si considera un materiale iperelastico, stratiﬁcato
(Figura 2.2), incomprimibile e isotropo (con proprietà meccaniche derivate
da dati sperimentali precedentemente pubblicati, dunque non speciﬁci del pa-
ziente), con un comportamento descritto dal modello costitutivo di Raghavan
e Vorp [8]:
W = α(IB − 3) + β(IB − 3)2 (2.1)
dove W rappresenta l'energia di deformazione, IB è l'invariante di defor-
mazione del tensore sinistro di Cauchy-Green e α e β sono parametri del
modello.
Una sempliﬁcazione più marcata è data dall'assumere un materiale linea-
re elastico e quasi incomprimibile (con un coeﬃciente di Poisson ν = 0.499),
come ad esempio in [2], dove per il modulo elastico si usano valori pari a 1,
14
CAPITOLO 2. MODELLIZZAZIONE DEL FLUSSO
Figura 2.2: Schematizzazione della stratiﬁcazione della parete aortica.
0.5 e 0.75 MPa, in modo da tener conto della forte dipendenza dal paziente
in esame. In questo studio viene presa in considerazione una geometria rea-
le, tratta da scansione MRI e discretizzata con IcemCFD, [59]. Il modello
di ﬂuido prevede una viscosità costante (ﬂuido Newtoniano) e un modello di
turbolenza k−ω Shear Stress Transport (SST). Vengono assegnate condizioni
di uscita di portata imposta nelle tre diramazioni e di impedenza nell'aorta
discendente. I software usati per la simulazione sono Ansys CFX [58] per
la parte ﬂuidodinamica e Ansys Mechanical [60] per la parte strutturale. Il
risultato principale di questo studio è il confronto tra simulazioni accoppiate
ﬂuido-struttura (per ogni valore del modulo elastico) e simulazioni a pareti
rigide (in cui la geometria viene presa dalle simulazioni accoppiate in due
istanti del battito cardiaco). Da questo si evince che il TAWSS e il OSI non
sono sensibilmente aﬀetti dal tenere conto della deformabilità delle pareti
(Figura 2.3), mentre il valore istantaneo di WSS può variare anche molto
sensibilmente (Figura 2.4). Questo è essenzialmente dovuto al fatto che,
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Figura 2.3: Confronto sul TAWSS tra modelli a pareti deformabili (a, b, c)
e a pareti rigide (d, e): i risultati non sono sensibilmente aﬀetti dal tenere in
considerazione la deformabilità delle pareti [2].
avendo assunto un modello di ﬂuido incomprimibile, la deformabilità delle
pareti è l'unico elemento che mantiene ﬁnita la velocità delle onde di pres-
sione. Trascurarla signiﬁca ottenere una curva che dà il WSS in funzione
del tempo in fase con la portata e, dunque, risultati che non tengono conto
di fenomeni di ritardo e di marcate oscillazioni (Figura 2.5). Un approccio
alternativo, proposto in [3], consiste nell'assumere pareti rigide, ma ﬂuido
comprimibile, con una risposta analoga a quella che si avrebbe a causa della
cedevolezza delle pareti: il costo computazionale risulta notevolmente ridotto
e l'aspetto della propagazione delle onde è ben colto, tuttavia la tendenza
resta quella di sovrastimare il WSS istantaneo (Figura 2.6). Questi studi
sembrano dunque indicare che, se lo scopo dello studio è quello di trovare i
16
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Figura 2.4: Confronto sul WSS istantaneo tra modelli a pareti deformabili
(FSI) e a pareti rigide (Rigid) a MA (massima accelerazione), PS (picco
sistolico), MD (massima decelerazione) e ED (protodiastole): in questo caso
la diﬀerenza è molto più marcata [2].
Figura 2.5: Confronto sul WSS istantaneo tra modelli a pareti deformabili
(FSI) e a pareti rigide (Rigid): si notano per i casi FSI fenomeni di ritardo
e oscillazioni assenti nei casi Rigid [2].
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Figura 2.6: Confronto sul WSS al picco sistolico tra un modello a pareti
deformabili (FSI), a pareti rigide con ﬂusso comprimibile e a pareti rigide con
ﬂusso incomprimibile: il WSS nel modello comprimibile resta sovrastimato
rispetto al caso FSI [3].
parametri TAWSS e OSI, è suﬃciente un modello a pareti rigide; se invece
si è interessati a valori istantanei del WSS gli errori che si commetterebbero
sarebbero elevati ed è dunque opportuno adottare un modello a pareti defor-
mabili.
Ulteriori complicazioni sono date dal fatto che lo spessore della parete varia
non solo da paziente a paziente, ma anche spazialmente, sia in senso assia-
le che in senso circonferenziale, e le scansioni con cui vengono ottenute le
geometrie non sono in grado di cogliere queste variazioni. Inﬁne non è sem-
plice vincolare in modo opportuno le pareti, soprattutto per quanto riguarda
l'inﬂuenza di tutti i tessuti che circondano l'aorta e che hanno un eﬀetto di
smorzamento (questo può ad esempio essere risolto con un supporto lineare
elastico come condizione al contorno).
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2.4 Condizioni al contorno
Uno degli aspetti più importanti nella simulazione dell'emodinamica nell'aor-
ta riguarda la scelta delle condizioni al contorno, che devono modellizzare le
diramazioni a monte e valle del dominio ed essere opportunamente regolate
in modo da garantire un risultato conforme ai dati clinici. Assume una no-
tevole importanza anche deﬁnire dove tagliare il dominio computazionale, in
quanto dimensioni eccessive rendono molto gravoso il calcolo, ma dimensioni
piccole rendono i risultati fortemente dipendenti dalle condizioni al contorno
che vengono assegnate.
2.4.1 Condizioni in ingresso
La scelta più comune per la condizione di ingresso consiste nell'assegnare una
portata di sangue variabile nel tempo (Figura 2.7) con un proﬁlo a onda, ca-
ratterizzato da tratti in accelerazione, decelerazione, a velocità nulla e a ﬂusso
invertito. In virtù dell'incomprimibilità che si è assunto per il sangue è possi-
Figura 2.7: Esempio di funzione che esprime la velocità in ingresso nel
dominio rispetto al tempo [40].
bile anche fornire una velocità in ingresso, assegnando, oltre alla dipendenza
dal tempo, anche un proﬁlo spaziale. I più comunemente usati sono il proﬁlo
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piatto (plug) [31], un proﬁlo parabolico di ﬂusso completamente sviluppato e
proﬁli ottenuti da scansioni PC-MRI o ultrasuoni [35] [46]. Queste tre possi-
bilità vengono confrontate in [6], [5] e [30]. Un'alternativa, utilizzata in vari
studi [17] [25], consiste nell'assegnare una pressione variabile nel tempo: que-
sto viene giustiﬁcato dall'osservazione che la forza propulsiva per il ﬂusso di
sangue è il gradiente di pressione tra ingresso e uscita. Tuttavia la diﬀerenza
di pressione tra ingresso e uscita è in genere solo una piccola percentuale
dell'ampiezza dell'onda sistole-diastole, per cui piccoli errori nell'assegnazio-
ne di questa condizione possono facilmente tradursi in risultati non aﬃdabili.
Un dato su cui è interessante soﬀermarsi per confrontare le diverse condizioni




~v(~s; t) · ~ω(~s; t) d~s
dove ~v e ~ω rappresentano rispettivamente il campo di velocità e di vorti-
cità. L'emodinamica dell'aorta è infatti un processo che include continue
riorganizzazioni di strutture vorticose ed elicoidali, ed è stato osservato [4]
che strutture coerenti di questo tipo sono in grado di evitare eccessive dis-
sipazioni di energia, con notevoli inﬂuenze sul WSS. Una rappresentazione
delle strutture elicoidali in diversi istanti del battito cardiaco è fornita in
Figura 2.8. L'elicità si sviluppa come conseguenza della curvatura dell'aorta,
ma anche del proﬁlo di velocità perpendicolare alla sezione di ingresso e di
un'eventuale componente di velocità parallela a questa. In [6] viene messo in
luce che:
- se lo scopo dello studio è limitato all'analisi del WSS, un proﬁlo di
velocità tratto da scansioni e unidimensionale (che non tiene dunque
conto di componenti parallele alla sezione d'ingresso) è suﬃciente per
avere un'ottima approssimazione;
- se lo scopo coinvolge anche il trasporto di particelle nel sangue (in
particolare lipoproteine a bassa densità, LDL), allora diventa necessa-
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Figura 2.8: Rappresentazione delle strutture elicoidali in diversi istanti del
battito cardiaco [40].
rio un proﬁlo di velocità tridimensionale (che tiene invece conto delle
componenti parallele alla sezione d'ingresso).
È stato tuttavia veriﬁcato [10] [9], tramite diverse misure in vivo, che il pro-
ﬁlo di velocità a valle della valvola aortica non si allontana troppo, in genere,
da un proﬁlo piatto e il contributo all'elicità dato da questo aspetto è tutto
sommato ridotto.
Un modello ancora più raﬃnato, studiato in [16] tiene conto dell'apertura
e chiusura della valvola aortica attraverso una sezione di ingresso variabile
nel tempo. In particolare, nello studio in questione, è stato messo in luce
che:
- è possibile in questo modo tenere conto della morfologia della valvola
e indagare le diﬀerenze del ﬂusso per una valvola bicuspide (BAV) o
tricuspide (TRI);
- la diﬀerenza tra questo tipo di condizione al contorno e un proﬁlo
plug è piuttosto limitata in termini di TAWSS e OSI, ma diventa più
importante quando si va a considerare valori di WSS istantanei e locali;
- un proﬁlo plug sottostima notevolmente la quantità di energia cinetica
turbolenta introdotta nell'aorta.
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2.4.2 Condizioni in uscita
Le condizioni in uscita dal dominio sono state negli ultimi anni materia di
forte dibattito e di continuo sviluppo. Essendo infatti impossibile riprodurre
tutte le diramazioni ﬁno a livello di capillari, queste devono essere interrotte
ad un certo punto e opportunamente schematizzate. Nei primi studi a riguar-
do, le condizioni in uscita più usate sono state quelle di pressione assegnata
(costante [31] o, in alcuni casi, variabile nel tempo [29]) o di proﬁlo di velocità
assegnato [30] (assumendo dunque che una percentuale prestabilita di ﬂusso
esca da ogni diramazione). Ad un approccio di questo tipo sono state però
mosse un certo numero di critiche. In particolare:
- non è in grado di cogliere l'impedenza dei vasi sanguigni a valle del
dominio, il ﬂusso risente solo della resistenza del tratto di diramazione
interno al dominio;
- raccogliere dati sulle condizioni in uscita di velocità e pressione va-
riabili nel tempo è spesso un'operazione poco pratica ed è diﬃcile
sincronizzare le onde alle varie diramazioni;
- in molti casi i ﬂussi in uscita e le pressioni possono rappresentare i dati
che si vogliono trovare dalla simulazione.
Per superare queste carenze sono state adottate condizioni in uscita più ela-
borate. In [17] gli organi e altre parti del corpo a cui arrivano le diramazioni
dell'aorta sono stati inclusi nel dominio computazionale, modellizzandoli con
mezzi porosi di forma cilindrica e collocati nelle parti terminali (Figura 2.9).
È stato infatti dimostrato che c'è una certa similarità tra il comportamento
del sangue in un mezzo poroso con una opportuna legge di permeabilità e
nei vasi sanguigni più piccoli. La pressione a valle di tali mezzi porosi rap-
presenta la pressione venosa, che è molto più stabile di quella arteriosa e
può essere assunta con buona approssimazione costante. Lo studio è stato
condotto con una geometria idealizzata incentrando l'attenzione sulla legge
di permeabilità che è necessario assegnare. A questo ﬁne sono state condotte
tre simulazioni stazionarie (a portata minima, media e massima) cercando di
tarare la permeabilità del mezzo in modo che per ognuna di queste si avesse
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Figura 2.9: Modellizzazione, mediante mezzi porosi, degli organi raggiunti
dalle diramazioni [17].
la pressione di riferimento stabilita. Una legge lineare non è suﬃciente a de-
scrivere un comportamento di questo, pertanto la relazione adottata è stata
in deﬁnitiva del tipo:
Fi = −C0|ui|C1
dove i coeﬃcienti C0 e C1 sono stati tarati per ogni diramazione. Conducendo
poi una simulazione non stazionaria è stato trovato che la portata attraver-
so ogni diramazione viene predetta in modo accurato. Il principale limite di
questa modellizzazione consiste nel fatto che i mezzi porosi (o pseudo-organi)
rappresentano una forma di resistenza emodinamica e costringono dunque le
onde di pressione e di ﬂusso ad essere in fase tra loro all'uscita.
Un approccio alternativo e ancora più dettagliato tiene conto anche del-
l'impedenza dei vasi sanguigni. In [19] si mostra come sia fondamentale una
corretta assegnazione delle condizioni in uscita e viene fatto un confronto
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tra diversi modelli a parametri concentrati. In particolare si sostiene che un
modello che tenga conto dell'impedenza riesce a cogliere lo smorzamento e la
dispersione delle onde di pressione, che dunque non sono in fase con il ﬂus-
so, rendendo più realistica la simulazione e garantendo un comportamento
migliore per ﬂusso invertito (Figura 2.10). Per mostrare l'importanza della
Figura 2.10: Confronto, in termini di pressioni, tra diversi tipi di condizioni
in uscita [19].
condizione in uscita viene inoltre condotto un interessante studio di confron-
to del caso di una diramazione idealizzata, in cui uno dei due rami presenta
una stenosi (restringimento del vaso) del 75%. Assegnando una pressione
costante il ﬂusso, dopo il transitorio, si divide nella diramazione sulla base
della geometria (70% nel ramo senza stenosi e 30% nel ramo con stenosi),
mentre con una condizione di impedenza le due percentuali si avvicinano ad
essere 50%/50%, a dimostrazione che è questa a dettare il comportamento
del ﬂusso. La diﬀerenza è ancora più evidente se si considera il campo (e
soprattutto i picchi) di velocità e di WSS.
Modelli ancora più raﬃnati permettono di tenere conto della non periodici-
tà del battito, dovuta alla variabilità della frequenza cardiaca, respirazione,
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cambiamenti ﬁsiologici e complessi transienti (in [19] si assume implicitamen-
te la periodicità).
2.5 Modelli di turbolenza





con D diametro dell'arteria, u velocità caratteristica del ﬂusso, ρ e µ rispet-
tivamente densità e viscosità del sangue. Il numero di Reynolds esprime il
rapporto tra l'ordine di grandezza delle forze di inerzia e delle forze viscose.
Inoltre è il parametro principale da cui dipende la transizione da ﬂusso lami-
nare a ﬂusso turbolento: in particolare ad alti valori di Reynolds (Re > 4000)
il ﬂusso può essere assunto turbolento, mentre per bassi valori di Reynolds
(Re < 2300) il ﬂusso è sostanzialmente laminare. Tra questi due valori si
colloca il regime di transizione. È stato osservato che mediamente il numero
di Reynolds che caratterizza il ﬂusso nell'aorta è inferiore alla soglia di transi-
zione e, sulla base di questa considerazione, la maggior parte degli studi sono
stati fatti nell'ipotesi di ﬂusso completamente laminare. Occorre tuttavia te-
ner presente che questi valori sono stati individuati per ﬂusso stazionario, in
quanto le accelerazioni hanno la tendenza a spostare verso Reynolds più alti
la transizione, mentre le decelerazioni hanno l'eﬀetto opposto. In soggetti
con insuﬃcienza aortica l'eﬀetto di riduzione del Reynolds di transizione è
ancora più marcata, al punto che si possono avere condizioni di ﬂusso com-
pletamente turbolento.
Diversi autori [26] [27] hanno implementato nelle loro simulazioni dei mo-
delli RANS, con i quali si perde però la dinamica della turbolenza e non sono
la scelta ideale per rappresentare ﬂussi complessi. Una simulazione numerica
diretta sarebbe probabilmente la più indicata, ma non è mai stata presa in
considerazione a causa dell'elevato costo computazionale che richiede.
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Una soluzione di compromesso, che invece è stata sviluppata e portata avan-
ti con ottimi risultati, riguarda modelli che risolvano solo alcune scale della
turbolenza, modellizzando quelle che stanno sotto una soglia preﬁssata (large
eddy simulation, LES). In [22] viene condotta una simulazione LES per stu-
diare il ﬂusso pulsato attraverso una geometria idealizzata con stenosi, con
un valore del Reynolds in ingresso pari a 1200. Viene mostrato come le scale
di turbolenza risolte dissipino 23% dell'energia del ﬂusso, cosa che giustiﬁca
l'uso di un modello LES nella simulazione dei ﬂussi biologici. Viene inoltre
studiato l'eﬀetto delle ﬂuttuazioni turbolente sul WSS e sulla pressione alla
parete. Questa tecnica diventa inoltre di grande importanza quando si vuole
studiare fenomeni di trasporto di particelle (in particolare LDL) e la loro
deposizione sulle pareti.
2.6 Equazioni che descrivono il problema
Sotto le ipotesi di ﬂusso incomprimibile, omogeneo e Newtoniano, e non con-
siderando modelli di turbolenza, le equazioni di Navier-Stokes, che descrivono




+ ρ(~u · ∇)~u = −∇p+ µ∇2~u
∇ · ~u = 0
dove ~u rappresenta il campo di velocità con le tre componenti ~u = [u, v, w]
e p il campo di pressione. Non essendo interessati al campo di temperatu-
ra e essendo questa disaccoppiata dalle altre variabili, si omette l'equazione
che rappresenta la conservazione dell'energia. Queste equazioni alle derivate
parziali hanno soluzione analitica solo per casi semplici e di poco interesse
pratico, per cui la strada che nel tempo si è aﬀermata per risolverla è quella
dei metodi numerici. Esistono sostanzialmente due metodi sviluppati a que-
sto proposito: metodo degli elementi ﬁniti (FEM) e metodo dei volumi ﬁniti
(FVM). Il secondo in particolare presenta il vantaggio di essere intrinseca-
mente conservativo, poiché i principi di conservazione vengono applicati su
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ogni singola cella.
Per quanto riguarda i codici maggiormente utilizzati allo scopo di simula-
re l'emodinamica dell'aorta, quasi tutti gli studi condotti a riguardo fanno
uso di codici commerciali, quali STAR-CD [56], Ansys FLUENT [57] e Ansys
CFX [58]. In genere le simulazioni non stazionarie vengono condotte per 5
÷ 6 battiti cardiaci in modo da avere una soluzione periodica. Per avere
una suﬃciente risoluzione temporale si usano step dell'ordine di 10−3÷ 10−4
s. Per raggiungere l'indipendenza dalla dimensione della griglia di calcolo il
numero di celle si muove, a seconda degli studi e delle tolleranze richieste,
tra 100 000 e 2 000 000.
2.7 Altri parametri importanti
Due parametri importanti che entrano in gioco in questa trattazione sono i








dove ω = 2pi/T rappresenta la pulsazione e ν = µ/ρ la viscosità cinema-
tica. Questo parametro è usato per descrivere ﬂussi pulsati, misurando la
non stazionarietà del ﬂusso in relazione alle sue forze viscose. In particolare
per bassi valori di Wo le forze viscose sono importanti, per cui le onde di
velocità e pressione sono in fase e il proﬁlo di velocità è parabolico (ﬂusso
quasi-stazionario); per alti valori di Wo le forze d'inerzia non stazionarie do-
minano, per cui c'è un ritardo tra l'onda di velocità e di pressione e il proﬁlo
di velocità è sostanzialmente piatto. Nelle grandi arterie il numero di Wo-
mersey assume valori tra 10 e 20, da cui si deduce che la non stazionarietà
gioca un ruolo importante.
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dove r rappresenta il raggio del condotto e R è invece il raggio di curvatura.
Viene usato per descrivere il ﬂusso in condotti curvi, in cui le particelle ﬂuide
con maggiore inerzia (quelle sulla linea d'asse se il ﬂusso è completamente
sviluppato) hanno più diﬃcoltà ad essere deviate e subiscono maggiormente
l'eﬀetto della forza centrifuga. Questo si traduce in:
- un gradiente di velocità (e quindi un WSS) maggiore sulla parete ester-
na che non su quella interna;
- una generazione di ﬂussi secondari e zone di ricircolo su sezioni perpen-
dicolari alla linea d'asse.
Un terzo aspetto da analizzare è il ﬂusso nelle biforcazioni, per cui valgono
considerazioni simili a quelle per condotti curvi (Figura 2.11). In prossimità
Figura 2.11: Flusso stazionario in presenza di curvatura del condotto e
biforcazione [40].
della biforcazione infatti il ﬂusso è costretto a svoltare a causa del gradiente
di pressione, che tuttavia trova diﬃcoltà ad agire sulle particelle ﬂuide con
maggiore inerzia. All'interno di ogni ramo dunque il gradiente di velocità (e




Negli ultimi anni sono stati numerosi gli studi in cui la CFD è stata applicata
ai ﬂussi di sangue, alcuni dei quali riguardano la simulazione in presenza di
aneurismi aortici. Buona parte di questi ha avuto come scopo quello di va-
lutare, con gradi di accuratezza sempre maggiori, le quantità più importanti
dal punto di vista della formazione e sviluppo degli aneurismi, in partico-
lare il WSS e i parametri ad esso legati. Altri si sono invece concentrati
su confronti tra varie condizioni (anatomiche e ﬁsiologiche), cercando così
di stabilire correlazioni con la patologia. In questo capitolo sono riportati
alcuni di questi studi con i relativi risultati.
3.1 Emodinamica nello sviluppo di un aneuri-
sma dissecante
In [24] viene studiato il fenomeno della formazione di un aneurisma aortico
dissecante, confrontando l'emodinamica prima e dopo il veriﬁcarsi di questa.
La formazione di un aneurisma dissecante passa attraverso due fasi:
- dissezione dell'aorta, che inizia con la lacerazione della tonaca inti-
ma: il sangue scorre tra questa e la tonaca media e tende a separare i
due strati, generando così un falso lume attorno al vero lume (il vaso
originario), come mostrato in Figura 3.1;
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Figura 3.1: Esempio di vero lume (TL) e falso lume (FL) in seguito ad un
processo di dissezione della parete aortica.
- la pressione sul falso lume tende a ingrossare il vaso e a formare l'a-
neurisma.
Lo studio viene condotto con una geometria realistica, tratta da un database
medico, di un paziente a cui era stata diagnosticata una dissezione aortica.
Vengono fatte due scansioni dell'aorta, prima e dopo la formazione dell'a-
neurisma. Queste vengono poi discretizzate con HyperMesh v10.0 (la griglia
contiene 114 518 elementi), mentre per la simulazione ﬂuidodinamica viene
scelto un codice commerciale agli elementi ﬁniti (ADINA v8.6.0). Le condi-
zioni al contorno vengono imposte in termini di proﬁli di velocità e pressione
tratti dalla letteratura [45]. Si assume un modello di ﬂuido Newtoniano, ﬂus-
so incomprimibile e laminare, pareti rigide con condizione di aderenza e si
inizializza la soluzione con una simulazione stazionaria.
Nello studio si sostiene che lo sviluppo elicoidale del falso lume sia essen-
30
CAPITOLO 3. STATO DELL'ARTE
zialmente dovuto all'elevata elicità media del ﬂusso aortico. Il restringi-
mento dell'aorta è il fattore che determina una massiccia ricircolazione nella
regione post-stenotica e causa il progressivo ingrossamento dell'aneurisma
(Figura 3.2).
Figura 3.2: Visualizzazione delle linee di corrente in quattro istanti del battito
cardiaco prima e dopo la formazione dell'aneurisma [24].
3.2 Ipotensione e ipertensione
In [25] il modello dell'aorta e le condizioni al contorno sono modiﬁcate per
tenere conto dell'eﬀetto di ipotensione e ipertensione. In questo studio si
pone particolare attenzione al rischio di formazione di placche ateroscleroti-
che: questo si veriﬁca quando il WSS è particolarmente basso e oscillante,
in quanto così si ha una permanenza di particelle vicino alla parete con il
rischio di deposizione. Viene utilizzata una geometria idealizzata costituita
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da un tratto ascendente, un arco di 180 gradi, un tratto discendente e tre
diramazioni a partire dall'arco (Figura 3.3). Questa viene poi discretizzata in
una griglia che contiene circa 140 000 celle. Viene usato un codice che utiliz-
Figura 3.3: Geometria e nomenclatura delle sezioni [25].
za il metodo degli elementi ﬁniti (Comsol Multiphysics v3.4) e si assume un
modello di ﬂusso incomprimibile e ﬂuido Newtoniano. Non si tiene conto del-
l'eﬀetto di interazione ﬂuido-struttura e si assegnano condizioni di pressione
in ingresso che permettono, pur senza replicare l'eﬀetto della presenza della
valvola tricuspide, di non avere un proﬁlo di velocità piatto. Anche all'uscita
si assegna un proﬁlo di pressione, dato da quello in ingresso moltiplicato per
un opportuno coeﬃciente, ottenuto con simulazioni stazionarie. Per risolvere
il sistema algebrico vengono usati i solutori GMRES e FGMRES, la tolleran-
za viene posta pari a 10−4 e si impone uno step temporale di 0.001 s.
Il proﬁlo di velocità è leggermente asimmetrico nel tratto ascendente, men-
tre nell'arco l'eﬀetto della forza centrifuga è quello di spostare le particelle
con velocità maggiore verso l'esterno, causando una separazione del ﬂusso (e
quindi un basso WSS) nella parete interna. Viene inoltre studiato nel det-
taglio il proﬁlo di velocità nelle tre diramazioni, individuando, nelle pareti
prossimali e all'ingresso di queste, zone critiche di ricircolo. L'eﬀetto dell'ipo-
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tensione e ipertensione viene tenuto in conto modiﬁcando la geometria, sulla
base di una relazione che lega la pressione (si considera un valore medio in
quanto la simulazione è condotta a pareti rigide) alla superﬁcie della sezione.
Il risultato principale consiste nell'osservare come sia l'intensità del WSS che
i punti in cui questo è più basso dipendono in modo notevole dalla pressione
(Figura 3.4). Questo studio suggerisce un metodo che, per quanto sempliﬁ-
Figura 3.4: WSS mediato in senso circonferenziale lungo l'arteria brachio-
cefalica (a), carotide (b) e succlavia (c) al picco sistolico per pressioni di 80
mmHg (ipotensione), 100 mmHg (normale), 120 mmHg (ipertensione) [25].
cato, permette di confrontare, a parità di geometria e senza dover usare un
modello a pareti deformabili, situazioni di alterazione nella pressione.
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3.3 Confronto in termini di WSS tra valvola
aortica bicuspide e tricuspide
Un interessante confronto, che tiene conto della morfologia della valvola aor-
tica, è riportato in [1]. Questo nasce dall'osservazione che pazienti con aneu-
rismi nel tratto di aorta toracica ascendente hanno, con alta percentuale,
una valvola aortica bicuspide (BAV), che è il difetto cardiaco più comune (la
normale conformazione della valvola è infatti tricuspide).
Viene preso in considerazione un modello a pareti deformabili (FSI) con geo-
metria tratta da scansione CT e discretizzata con Gambit v2.3.6. Questa in-
clude la valvola aortica, il tratto ascendente, l'arco aortico con le diramazioni
e il tratto discendente ﬁno all'aorta addominale. Viene usato il software Aba-
qus v6.12 per la parte strutturale, Fluent v14.0.0 per la parte ﬂuidodinamica
e MpCCI v4.2 per l'accoppiamento dei due problemi. Il modello strutturale
prevede un materiale iperelastico, stratiﬁcato, incomprimibile e isotropo con
un'equazione costitutiva tratta da [8], cfr. (2.1). Il modello ﬂuidodinamico
considera invece ﬂuido Newtoniano e ﬂusso incomprimibile e laminare; vie-
ne usato l'algoritmo PISO per l'accoppiamento pressione-velocità, si pone la
soglia di tolleranza pari a 10−5 e si impone che 60% del ﬂusso esca dall'aorta
discendente e il rimanente 40% dalle diramazioni. Lo step temporale è preso
pari a 0.0068 e si usa un solutore transiente implicito, accurato al secondo
ordine nel tempo. Vengono dunque valutati pressione e WSS per identiﬁcare
Figura 3.5: Morfologia della valvola bicuspide e tricuspide [1].
le zone critiche per il veriﬁcarsi della dissezione.
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I risultati, mostrati in Figura 3.6, suggeriscono in modo evidente che la pre-
senza di una valvola bicuspide predispone il tratto ascendente a una distri-
buzione di sollecitazione alla parete fortemente asimmetrica e con picchi più
elevati rispetto alla valvola tricuspide.
3.4 Inﬂuenza della viscosità del sangue nel com-
portamento dell'aneurisma
La viscosità del sangue gioca un ruolo signiﬁcativo nella determinazione dello
stato di salute del paziente ed è stato dimostrato che diverse malattie cardio-
vascolari possono essere correlate ad essa. In [32] vengono riportate diverse
simulazioni che tengono conto dell'interazione ﬂuido-struttura e con le qua-
li si indaga sull'inﬂuenza della viscosità sul comportamento dell'aneurisma.
Questa è essenzialmente determinata dall'ematocrito, dalla deformabilità dei
globuli rossi e dal loro grado di aggregazione e, poiché inﬂuenza direttamente
il WSS, ci si può aspettare una forte correlazione con la formazione dell'a-
neurisma, il suo sviluppo e il rischio di rottura.
La geometria utilizzata in questo studio è idealizzata, tridimensionale e com-
prende un tratto ascendente, un arco di 180 gradi e un tratto discendente
con un rigonﬁamento che simula l'aneurisma. Il modello strutturale prevede
un materiale lineare elastico, con modulo di Young pari a 1.08 MPa per la
parete dell'arteria e 4.5 MPa per la parete dell'aneurisma e un coeﬃciente di
Poisson di 0.49 per l'arteria e 0.45 per l'aneurisma. Il sangue viene modellato
come un ﬂuido Newtoniano. La griglia, completamente strutturata, viene ge-
nerata con CFD-GEOM e importata in Ansys, che riesce a gestire entrambi i
problemi. Viene usato l'algoritmo ALE (arbitrary Lagrangian-Eulerian), che
mette in relazione il problema solido risolto in coordinate Lagrangiane con il
problema ﬂuido risolto in coordinate Euleriane, si adotta uno step tempora-
le di 0.005 s con schemi centrati del secondo ordine. Si impone in ingresso
un proﬁlo temporale di velocità, che riproduce il battito cardiaco, mentre in
uscita si ﬁssa la pressione a 100 mmHg.
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Figura 3.6: Confronto sulla massima sollecitazione principale nello strato
interno della parete (a sinistra) e esterno (a destra) per pazienti con val-
vola bicuspide (sopra) e tricuspide (sotto): la valvola bicuspide induce una
maggior sollecitazione [1].
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La validazione è fatta conducendo un test di indipendenza dalla griglia e
confrontando i risultati con simulazioni o dati sperimentali riportati in let-
teratura su problemi simili. Vengono utilizzati due valori di viscosità (µ1 =
0.0027 Pa s e µ2 = 0.0097 Pa s) e si confrontano i proﬁli di velocità, le de-
formazioni e i diametri dell'aneurisma e il WSS. Per quanto riguarda i proﬁli
di velocità l'inﬂuenza della viscosità diventa rilevante quando la velocità in
ingresso è negativa (uscente dal dominio) e si hanno zone di ricircolo del ﬂus-
so all'interno dell'aneurisma, con distribuzioni di vorticità e ﬂussi secondari
diversi nei due casi (Figura 3.7). La deformazione delle pareti, l'espansione
Figura 3.7: Confronto tra i proﬁli di velocità in quattro istanti del battito car-
diaco tra viscosità più bassa (µ1 = 0.0027 Pa s) e più alta (µ2 = 0.0097 Pa s)
[32].
radiale e il WSS sono più accentuati nel caso in cui la viscosità è maggiore (in
Figura 3.8 è rappresentato il confronto in termini di WSS in quattro punti
della parete dell'aneurisma). Lo studio nel suo complesso mette in luce come
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Figura 3.8: Confronto nel WSS tra bassa e alta viscosità [32].
non si possa trascurare l'eﬀetto di una diversa viscosità, pur nell'ipotesi che
38
CAPITOLO 3. STATO DELL'ARTE
questa sia costante.
3.5 Confronto tra wrapping e stenting
Esistono principalmente due metodi per trattare clinicamente un aneurisma
aortico: si può adottare una tecnica mini-invasiva che consiste nell'inserire
un endograft (una struttura metallica cilindrica a maglie fatta espandere ﬁno
a che il suo diametro non raggiunga quello del lume, Figura 3.9) all'interno
dell'aneurisma (stenting), oppure avvolgere l'aneurisma usando politetraﬂuo-
roetilene espanso (wrapping). In Figura 3.10 è fornito un esempio di rico-
struzione 3D da CT dopo l'inserimento per via intravascolare dell'endograft
e di procedura chirurgica. In [33] si confrontano le due tecniche sulla base
Figura 3.9: Esempi di endograft (stent-graft) utilizzati nella proceduta mini-
invasiva.
di come modiﬁcano il ﬂusso di sangue, e in particolare i campi di pressione,
velocità e sollecitazione alla parete in seguito al trattamento. A tale scopo
viene generata una geometria bidimensionale assial-simmetrica per entrambi
i modelli, che comprende una parte strutturale e una parte ﬂuida. Si consi-
dera un modello di ﬂuido Newtoniano e ﬂusso incomprimibile e laminare; la
parete dell'aneurisma è considerata elastica, lineare e isotropa, con modulo
di Young E = 4 MPa e coeﬃciente di Poisson ν = 0.45. Si impongono con-
dizioni in ingresso di velocità con proﬁlo uniforme, ma variabile nel tempo e
in uscita di pressione assegnata. Per lo stent si assume un modulo di Young
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Figura 3.10: Esempio di ricostruzione 3D da CT dopo l'inserimento
dell'endograft e di procedura chirurgica.
E = 54.58 MPa. Viene usato un metodo agli elementi ﬁniti (Comsol v4.0) e
si usa una griglia di calcolo che, dopo aver condotto un test di indipendenza,
è costituita da 23 000 e 29 000 celle, rispettivamente per il caso con stenting
e wrapping. Si adotta uno step temporale pari a 0.0003 s.
Si trova in particolare che lo stenting modiﬁca in modo signiﬁcativo il ﬂusso
e le strutture vorticose all'interno dell'aneurisma, mentre il wrapping aumen-
ta lo spessore della parete dell'aneurisma e di conseguenza la resistenza del
vaso. Il risultato più interessante è il confronto in termini di sollecitazione
equivalente di Von Mises alla parete: per il caso di trattamento con wrapping
si trovano valori del 37% inferiori rispetto al caso di trattamento con stenting
(Figura 3.11).
3.6 Dissezione aortica di una parete stratiﬁcata
Nell'ambito degli studi che tengono conto dell'interazione ﬂuido-struttura un
passo ulteriore è quello di considerare la stratiﬁcazione della parete, come ad
esempio riportato in [34]. Osservazioni cliniche mostrano che la dissezione
aortica spesso si propaga a partire da punti interni alla tonaca media. Que-
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Figura 3.11: Confronto tra wrapping e stenting in termini di sollecitazione
equivalente di Von Mises [33].
sto studio ha dunque lo scopo di fornire una comprensione meccanica del
fenomeno e giustiﬁcare queste osservazioni.
Il comportamento meccanico della parete e il ﬂusso pulsato vengono stu-
diati numericamente in un modello sempliﬁcato assialsimmetrico dell'aorta
discendente [18]. Viene usata una formulazione ALE per la descrizione del
ﬂusso nell'interazione ﬂuido-struttura. Il modello di parete comprende tre
strati contigui con spessori e proprietà elastiche diversi tra loro, in parti-
colare il rapporto degli spessori tra tonaca intima, media e avventizia è di
13 : 56 : 31 e i moduli di Young sono rispettivamente 2, 6 e 4 MPa. Vengono
imposte delle condizioni al contorno di velocità in ingresso e pressione in usci-
ta, entrambe nella forma di onde funzioni del tempo. Il numero di Reynolds
basato sulla massima velocità in ingresso è pari a 3218 e questo giustiﬁca
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l'utilizzo di un modello di turbolenza: viene scelto il modello k−ω di Wilcox
[21], per la sua accuratezza nel risolvere ﬂussi pulsatili in cui sono presenti
regimi laminari, di transizione e turbolenti. Viene adottata una formulazione
agli elementi ﬁniti, usando il software ADINA.
I risultati delle simulazioni indicano che lo strato intermedio presenta livelli
di sollecitazione più elevati in confronto agli altri due, con un picco che è
molto sensibile al valore del modulo di elasticità che lo caratterizza (Figu-
ra 3.12). Questo giustiﬁca le osservazioni descritte in precedenza e mostra
come un modello accurato non possa prescindere da un'attenta valutazione
delle proprietà elastiche del materiale.
3.7 Analisi del ﬂusso e della transizione in un
modello di aneurisma aortico toracico
In [35] si pone particolare attenzione ai regimi di ﬂusso in un aneurisma aor-
tico toracico. Quando infatti il numero di Reynolds supera una certa soglia,
si possono avere zone in cui localmente si ha transizione a ﬂusso turbolento
e le dimensioni dell'aneurisma possono interferire in modo signiﬁcativo con
questo fenomeno. Il ﬂusso può essere grossolanamente classiﬁcato in tre regi-
mi [23], di cui uno senza formazione di vortici e due con una diversa struttura
vorticosa. Questi regimi, che dipendono dal rapporto tra le dimensioni del-
l'aneurisma, determinano come e dove avviene la transizione e la porzione di
ciclo per cui il ﬂusso rimane turbolento.
Per mettere in luce questo fenomeno vengono adottate due condizioni: una di
ﬂusso completamente laminare e una con un modello di turbolenza in grado
di predire i punti dove lo strato limite passa da laminare a turbolento (mo-
dello di transizione laminare-turbolento di Menter [47], sviluppato a partire
da un ibrido dei modelli k−  e k−ω Shear Stress Transport). La geometria
utilizzata è tratta da una risonanza magnetica (MRI), viene discretizzata con
IcemCFD [59] in una griglia da 1 900 000 celle e si risolve il ﬂusso con un
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Figura 3.12: Sollecitazione a cui sono sottoposti i tre strati di cui è composta
la parete (sopra) e dipendenza dal modulo di elasticità della sollecitazione
dello strato intermedio (sotto) [34].
metodo ai volumi ﬁniti (utilizzando Ansys CFX 11). Vengono assegnate con-
dizioni al contorno di velocità in ingresso, con un proﬁlo spaziale uniforme,
ma un andamento temporale ottenuto dalle misure della risonanza magne-
tica; viene poi imposta una portata del 15% nelle diramazioni, mentre la
pressione all'uscita dell'aorta discendente è posta pari a 0 Pa. Si adotta un
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modello incomprimibile e Newtoniano.
I risultati vengono poi confrontati con quanto fornito da una scansione MR
e confermano l'importanza di tener conto della transizione: il modello di
Menter fornisce campi di velocità e pressione più vicini a quelli sperimentali
rispetto alla simulazione laminare (Figura 3.13). La presenza di una coar-
tazione (condizione congenita o da trauma in cui l'aorta si restringe) causa
una locale accelerazione del ﬂusso e un maggiore WSS nella zona di sezione
minima, colto meglio dal modello di Menter. Inoltre valori elevati di intensità
della turbolenza vengono riscontrati all'uscita dell'aneurisma e contribuisco-
no in modo signiﬁcativo all'elevato valore di WSS che caratterizza questa
zona.
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Figura 3.13: Confronto nel campo di velocità, all'uscita dall'aneurisma,




Metodi numerici e algoritmi
per risolvere le equazioni di
Navier-Stokes
Le equazioni che descrivono la conservazione della massa, della quantità di
moto e il trasporto di scalari possono essere scritte nella forma di una generica
equazione di trasporto per la quantità φ:
∂ρφ
∂t
+∇ · (ρ~uφ)−∇ · (ρΓφ∇φ) = Sφ(φ) (4.1)
che è formata da 4 termini: accelerazione temporale, accelerazione convet-
tiva, diﬀusione, termine sorgente. Il metodo dei volumi ﬁniti (utilizzato da
OpenFOAM, che sarà il software utilizzato per le simulazioni) richiede che










∇ · (ρ~uφ) dV −
∫
VP











La discretizzazione di ogni termine sarà discussa nei seguenti paragraﬁ.
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4.1 Discretizzazione spaziale
Il dominio computazionale in cui si vogliono risolvere le equazioni di Navier-
Stokes viene discretizzato in celle (o volumi ﬁniti) e le equazioni diﬀerenziali
trasformate in un sistema di equazioni algebriche la cui soluzione rappresenta
i valori assunti in media dalla variabili in ogni singola cella. OpenFOAM si
basa su uno schema a celle poliedriche e contigue, la cui intersezione è vuota
e la cui unione rappresenta l'intero dominio. Le variabili dipendenti e altre
proprietà sono assegnate nel centroide di ogni cella.
La cella è delimitata da un certo numero di facce, indicizzate con f . Il
primo step nella discretizzazione spaziale consiste nell'utilizzare il teorema di
Gauss (o teorema della divergenza) per trasformare gli integrali di volume in
integrali di superﬁcie. Il teorema di Gauss può essere scritto come:∫
V
∇ · ~v dV =
∫
S
~v · nˆ dS (4.3)
dove ~v è un generico campo vettoriale e nˆ rappresenta il versore normale alla
superﬁcie.
4.1.1 Termine convettivo
Il termine convettivo è integrato su un volume di controllo e linearizzato
come:∫
V
∇ · (ρ~uφ) dV =
∫
S
(ρ~uφ) · nˆ dS =
∑
f




dove il valore del campo φ sulla faccia della cella può essere valutato usando
uno schema, in particolare centrato o upwind. La sommatoria su f si riferisce
al fatto che scorre tutte le frontiere di una cella. Uno schema centrale (o
lineare), che è accurato al secondo ordine, può essere scritto come:
φf = fxφP + (1− fx)φN
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dove φf è la variabile sulla frontiera, determinata come media ponderata tra i
valori assunti nelle celle limitrofe P ed N , e fx e 1−fx sono i pesi che vengono
assegnati rispettivamente al valore della variabile nella cella P e nella cella
N ; in particolare fx rappresenta il rapporto tra la distanza della frontiera dal
centroide della cella N e la distanza tra i due centroidi. Uno schema upwind,
accurato invece al primo ordine, può essere scritto come:
φf =
φP se F ≥ 0,φN se F ≤ 0.
Oltre agli schemi standard, OpenFOAM ha implementate alcune varianti,
in particolare cubicCorrection (schema cubico) e midPoint (interpolazione li-
neare simmetrica) per lo schema centrato e linearUpwind (schema lineare up-
wind) e skewUpwind (schema upwind lineare con correzione della skewness)
per lo schema upwind. Esistono inoltre un certo numero di schemi ibridi che
permettono di ottenere un'elevata accuratezza della soluzione mantenendo i
vantaggi di uno schema upwind (in particolare la limitatezza della soluzione).
4.1.2 Termine diﬀusivo
Il termine diﬀusivo è integrato su un volume di controllo e linearizzato come:∫
V
∇ · (Γφ∇φ) dV =
∫
S
(Γφ∇φ) · nˆ dS =
∑
f
(∇φ)f · Γf ~Sf (4.5)
Il gradiente calcolato sulla faccia della cella può essere ottenuto in modo
esplicito nel caso in cui il vettore ~d, che congiunge i centroidi delle due celle
che condividono la faccia, sia ortogonale a Sf :
~Sf · (∇φ)f = |Sf |φN − φP~d
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Nel caso di mesh non ortogonali occorre inserire invece un termine addizionale
esplicito che è valutato interpolando i gradienti calcolati nel centroide, a loro
volta valutati con uno schema centrato a partire dai valori della funzione φ
nei centroidi. Per i dettagli si rimanda a [61] [63].
4.1.3 Termine sorgente
I termini sorgente possono essere speciﬁcati in tre modi:
• Esplicito: vengono incorporati in un'equazione come un campo scalare
deﬁnito nel volume;
• Implicito: vengono integrati nel volume di controllo e linearizzati;
• Implicito/Esplicito: se il termine sorgente è positivo è trattato come
implicito (in modo da accrescere la dominanza diagonale della matrice),
se è negativo viene trattato come esplicito.
4.2 Discretizzazione temporale
La derivata prima temporale è integrata su un volume di controllo con diversi
possibili schemi. I più comuni sono lo schema di Eulero (accurato al primo
ordine) e lo schema backward ottenuto con un ﬁtting polinomiale di secondo














−3(ρPφPVP )n+1 + 4(ρPφPVP )n − (ρPφPVP )n−1
2∆t
dove i valori allo step attuale sono dati da φn = φ(t), i valori allo step succes-
sivo da φn+1 = φ(t+ ∆t) e quelli allo step precedente da φn−1 = φ(t−∆t).
Partendo dall'equazione di trasporto in forma integrale e discretizzando nello
spazio e nel tempo (ad esempio con uno schema di Eulero), l'equazione può
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dove φP rappresenta il valore di φ nella cella P , N è un indice che scor-
re sulle celle che compaiono a seguito dell'esplicitazione dei ﬂussi e in RP
sono racchiusi i termini sorgente e i valori di φ valutati all'istante attuale
(n). I coeﬃcienti aP e aN sono rispettivamente i termini appartenenti e non
appartenenti alla diagonale della matrice del sistema.
4.3 Accoppiamento Pressione-Velocità
La discretizzazione delle equazioni di Navier-Stokes porta ad un sistema ac-
coppiato pressione-velocità. Nonostante esistano algoritmi in grado di ri-
solvere il sistema completamente accoppiato, questo rimane un approccio
computazionalmente costoso in confronto a metodi segregati. I più comuni
sono gli algoritmi SIMPLE e PISO (brevemente descritti in seguito), entram-
bi implementati in OpenFOAM: SIMPLE è comunemente usato per risolvere
problemi stazionari, mentre PISO è indicato per i transienti. A questi si
aggiunge, in OpenFOAM, l'algoritmo PIMPLE, che risulta di fatto una via
di mezzo tra PISO e SIMPLE.
4.3.1 PISO
L'algoritmo PISO (Pressure-Implicit Split-Operator) risolve in un primo mo-
mento il bilancio della quantità di moto. Il gradiente di pressione tuttavia
non è ancora noto allo step attuale e viene pertanto usato quello allo step
precedente. Questa fase viene chiamata di predizione della quantità di moto
e rappresenta un'approssimazione del campo di velocità. Con questa è pos-
sibile scrivere l'equazione della pressione (fase di soluzione della pressione) e
risolverne così il campo. Inﬁne il campo di velocità viene corretto usando la
nuova distribuzione di pressione in modo esplicito (fase di correzione esplicita
della velocità). In realtà questo modo di procedere permette di correggere
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la velocità dall'errore dovuto all'inaccuratezza con cui è valutato il campo di
pressione, ma, dal momento che tale correzione è esplicita, non si tiene conto
della variazione dell'eﬀetto di trasporto (calcolato con le velocità approssi-
mate). Per tenerne conto si può procedere con una procedura iterativa, in cui
ad ogni passo si aggiornano il campo di velocità e di pressione, ﬁntantoché
non viene raggiunta una certa sogli di tolleranza.
4.3.2 SIMPLE
L'algoritmo SIMPLE (Semi-Implicit Method for Pressure-Linked Equations)
fornisce un metodo iterativo per risolvere problemi di ﬂusso stazionario.
L'algoritmo segue i seguenti step:
- si calcola un'approssimazione del campo di velocità ottenuta risolvendo
il bilancio della quantità di moto;
- si risolve l'equazione della pressione a partire dal campo di velocità
stimato;
- si calcolano i ﬂussi conservativi;
- si corregge in modo esplicito il campo di velocità;
- si risolvono tutte le altre equazioni di trasporto.
Ad ogni step vengono usati dei fattori di sottorilassamento per stabilizzare il
calcolo.
4.4 Risoluzione dei sistemi lineari
La risoluzione del sistema lineare può essere aﬃdata a uno dei seguenti
metodi:
• PCG/PBiCG, risolve il sistema con il metodo del gradiente coniuga-
to (per matrici simmetriche) o biconiugato (per matrici asimmetriche)
usando una matrice di precondizionamento:
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- DIC, fattorizzazione diagonale incompleta di Cholesky;
- DILU, fattorizzazione incompleta LU;
- diagonal, precondizionatore diagonale;
- none, senza precondizionatore;
• smoothSolver, risolve il sistema con l'ausilio di uno smoother da speci-
ﬁcare: in genere GaussSiedel è il più aﬃdabile, DIC può oﬀrire migliori
proprietà di convergenza;
• GAMG, risolve il sistema generando una soluzione rapida su una griglia
più rada, mappando poi la soluzione su una griglia più ﬁtta e usandola
come inizializzazione per ottenere una soluzione più accurata;





ﬂusso in un tubo rettilineo
Si sceglie di condurre lo studio con OpenFOAM [61] e, in un primo momento,
lo scopo è quello di comprendere a fondo le problematiche del ﬂusso che
si vuole studiare (pulsato, con forti decelerazioni e presenza di frontiere di
ingresso-uscita, ai limiti della transizione a regime turbolento). Non avendo
a disposizione in letteratura casi simili, è stata condotta una serie di test
su una geometria estremamente semplice, con l'unico scopo di fare confronti
tra diverse strategie numeriche per la simulazione del problema. I parametri
considerati sono le condizioni al contorno, l'eﬀetto del numero di Courant o
CFL deﬁnito da (A.1), della risoluzione della griglia e del numero di Reynolds
(variando sia la velocità in ingresso che la viscosità). L'eﬃcacia di una messa
a punto è stata poi valutata sulla capacità di gestire una condizione di ﬂusso
inverso senza incorrere in instabilità numeriche. Si inizializzano la velocità e
la pressione a zero in tutte le celle interne al dominio e viene usato un modello
di ﬂusso laminare. Prima di passare alla descrizione del caso vengono fornite
informazioni riguardo alla generazione della griglia e ai solutori e condizioni
al contorno implementati in OpenFOAM.
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5.1 OpenFOAM
5.1.1 Generazione della griglia
OpenFOAM fornisce una utility, blockMesh, che permette di costruire griglie
di calcolo su una geometria assegnata. Questa tuttavia si presenta senza
interfaccia graﬁca ed è inadatta per geometrie complesse, come nel caso di
una scansione di aorta toracica. Ci si appoggia dunque ad un software ester-
no, Gambit 2.4.6, che permette di creare griglie completamente strutturate,
completamente non strutturate e ibride.
Le griglie generate sono state poi controllate in modo da veriﬁcarne la qua-
lità, in particolare il grado di non ortogonalità delle celle, l'orientazione e la
skewness delle facce, la lunghezza degli spigoli, l'aspect ratio. Un'operazione
di questo genere sulla griglia è utile per predirne il successo nella simulazio-
ne e per stabilire la necessità o meno di usare correttori di ortogonalità nel
risolvere la pressione ad ogni step.
5.1.2 Solutori implementati in OpenFOAM
simpleFoam
SimpleFoam è un solutore adatto a risolvere ﬂussi stazionari incomprimibi-
li. Dal momento che non è presente un termine temporale, il solutore usa
uno step per mostrare il numero di iterazioni verso la soluzione stazionaria.
SimpleFoam usa l'algoritmo SIMPLE, descritto in precedenza, per gestire
l'accoppiamento pressione-velocità e impiega un metodo di soluzione sotto-
rilassato. È possibile dare indicazioni sul numero di iterazioni per correggere
le non ortogonalità e il numero di Courant non ha inﬂuenza sulla stabilità.
icoFoam
IcoFoam è un solutore per ﬂussi laminari, incomprimibili e non stazionari.
Usa un metodo PISO per l'accoppiamento pressione-velocità e corregge le
non ortogonalità allo stesso modo di simpleFoam. Contrariamente ad esso
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è però soggetto a limitazioni sul numero di Courant: essendo un solutore
esplicito, deve essere veriﬁcata la condizione CFL < 1.
pisoFoam
PisoFoam è un solutore per ﬂussi incomprimibili e non stazionari. Rispetto
a icoFoam è un solutore implicito e può dunque lavorare anche sotto valori
del numero di Courant maggiori di 1. Non è inoltre limitato a ﬂussi laminari,
ma è possibile speciﬁcare un modello di turbolenza.
pimpleFoam
PimpleFoam costituisce un compromesso tra simpleFoam e pisoFoam, ed è
usato per risolvere ﬂussi incomprimibili in transienti con grandi step tem-
porali, utilizzando l'algoritmo PIMPLE. Non esiste una limitazione teorica
sul numero di Courant, anche se occorre fare attenzione che valori alti non
determinino la generazione di onde di riﬂessione spurie, che potrebbero com-
promettere la validità della soluzione.
A questi se ne aggiungono altri che permettono di tener conto della compri-
mibilità del ﬂusso o che sono adatti per applicazioni speciﬁche (channelFoam
per ﬂussi in condotti, nonNewtonianIcoFoam per ﬂuidi non Newtoniani,
shallowWaterFoam per risolvere le equazioni di Shallow Water).
5.1.3 Condizioni al contorno implementate in OpenFOAM
ﬁxedValue
La condizione ﬁxedValue permette di assegnare alle variabili in questione un
valore speciﬁcato dall'utente sul contorno. Questo non signiﬁca tuttavia che
tale valore non possa essere una funzione dello spazio (e quindi un valore non
uniforme) o del tempo (e quindi un valore non costante). Questa seconda
possibilità è garantita dalla utility table, che permette di speciﬁcare per un
certo numero di istanti il valore da assegnare alla variabile, interpolando poi
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linearmente tra essi. La condizione ﬁxedValue viene ad esempio utilizzata
per imporre una condizione di no-slip alla parete.
zeroGradient
La condizione zeroGradient applica una derivata prima nulla (o condizione
di Neumann con la costante pari a zero) nella direzione normale alla faccia
locale (della singola cella) del contorno. È la condizione generalmente usata
nei casi in cui non si hanno informazioni addizionali (in un condotto di cui si
conosce velocità d'ingresso e pressione in uscita, questa può essere usata per
la pressione in ingresso e la velocità in uscita).
cyclic
La condizione al contorno cyclic permette di applicare condizioni al bordo
periodiche.
ﬂuxCorrectedVelocity
La condizione ﬂuxCorrectedVelocity permette di assegnare una velocità su
un'uscita in cui è stata assegnata la pressione. La velocità in uscita è ottenuta
come zeroGradient, ma corretta sulla base di:
~Up = ~Uc − (~Uc · nˆ) nˆ+ φpnˆ|Sf |
dove ~Up è la velocità sul contorno, ~Uc è la velocità sulla cella adiacente al
contorno, nˆ è il versore normale alla frontiera, φp è il ﬂusso uscente dalla
frontiera e Sf è la superﬁcie della frontiera.
pressureInletOutletVelocity
La condizione pressureInletOutletVelocity può essere usata in alternativa a
ﬂuxCorrectedVelocity, ed è particolarmente indicata nel caso in cui potreb-
be veriﬁcarsi (o ci si aspetta) che alcune frontiere siano di ingresso-uscita.
Questa condizione agisce infatti come zeroGradient quando il ﬂusso è uscente
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dal dominio, mentre, quando il ﬂusso è entrante, la velocità è ottenuta dalla
componente normale alla faccia della frontiera del valore interno alla cella.
5.2 Geometria del tubo rettilineo
Questa serie di simulazioni viene condotta su una geometria bidimensionale
rettangolare, costituita da una frontiera di ingresso, una di uscita e due pareti.
Si sceglie a questo scopo di adottare una griglia strutturata (rappresentata in
Figura 5.1), inﬁttita in prossimità della parete per cogliere meglio i gradienti
di velocità normali a questa. Per velocità positive il ﬂusso entra da sinistra
(che rappresenta la frontiera di ingresso) e esce da destra (che rappresenta la
frontiera di uscita).
Figura 5.1: Griglia di calcolo con cui è stata discretizzata la geometria del
tubo di prova.
5.3 Prova a velocità costante
Il primo test consiste in un confronto tra le condizioni di velocità in uscita di
zeroGradient (zG) e pressureInletOutletVelocity (pIOV). Le condizioni con
cui si svolge la simulazione, condotta con un metodo implicito con il solutore
pimpleFoam, sono:
- ν = 4× 10−4 m2 s−1;
- condizione di no-slip alla parete;
- velocità in ingresso negativa u = −1 m s−1;
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- tempo della simulazione pari a 5 secondi con uno step temporale ∆t =
0.01 s.
Questi dati equivalgono ad imporre un numero di Reynolds (basato sulla di-
mensione trasversale del tubo pari a 0.2 m) di 500.
I risultati mettono in luce che con la condizione zG l'instabilità si mani-
festa dopo 1.48 s, con una crescita esponenziale del modulo della velocità
(negativa) in alcune zone dell'uscita, che, per poter rispettare il bilancio di
massa, deve essere equilibrata da zone in cui la velocità (positiva) cresce al-
trettanto esponenzialmente. Questo fenomeno è rappresentato in Figura 5.2.
La condizione pIOV non porta invece all'instabilità nei 5 secondi e tende alla
Figura 5.2: Instabilità a cui va incontro la condizione al contorno zG.
soluzione stazionaria rappresentata in Figura 5.3.
5.3.1 Sensibilità alla condizione alla parete
Mantenendo le stesse condizioni di velocità in ingresso, viscosità e step tem-
porali, si indaga sulla sensibilità della soluzione alla condizione alla parete.
In questo caso si adotta una condizione slip, cioè si impone che la velocità sia
tangente alla parete. Qualitativamente i risultati sono simili: la condizione
zG porta a instabilità (mostrata in Figura 5.4) dopo un tempo leggermente
maggiore (2.25 s), mentre la condizione pIOV continua a convergere a una
soluzione stazionaria (mostrata in Figura 5.5). In questo caso tuttavia si
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Figura 5.3: Soluzione stazionaria a cui tende la condizione al contorno pIOV.
notano, in prossimità dell'ingresso, due nuclei a velocità maggiore, dovuti al
fatto che la velocità imposta all'ingresso è diversa da quella che si sviluppa
nel condotto.
Figura 5.4: Instabilità a cui va incontro la condizione al contorno zG sotto
condizione di tangenza alla parete.
5.3.2 Sensibilità alla viscosità
A parità di geometria esistono due possibilità per modiﬁcare il numero di
Reynolds: agire sulla viscosità oppure sulla velocità in ingresso. Per quanto
riguarda in particolare la viscosità vengono condotti tre test, mantenendo
inalterate le condizioni di velocità e step temporale e adottando una condi-
zione di aderenza alla parete. I risultati sono riportati in Tabella 5.1. Con
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Figura 5.5: Soluzione stazionaria a cui tende la condizione al contorno pIOV
sotto condizione di tangenza alla parete.
ν m2 s−1 Re ∆tzG [s] ∆tpIOV [s]
4× 10−3 50 ∞ ∞
1.11× 10−4 1800 1 1.92
4× 10−5 5000 0.9 1.06
Tabella 5.1: Risultati delle prove al variare della viscosità.
∆tzG e ∆tpIOV vengono indicati rispettivamente i tempi che portano la simu-
lazione ad instabilizzarsi sotto condizione zG e pIOV. Nel caso Re = 50, ∞
sta ad indicare che la soluzione converge ad una condizione stazionaria senza
che si veriﬁchi l'instabilità.
In Figura 5.6 è rappresentato il caso a Re = 50 con condizione zG: in virtù
dell'elevata viscosità il ﬂusso è estremamente stabile e converge senza pro-
blemi alla soluzione in ﬁgura. In Figura 5.7 è invece rappresentato il caso
a Re = 1800 con condizione pIOV: la bassa viscosità non permette di evi-
tare l'instabilità, che questa volta non si manifesta a partire dall'uscita, ma
coinvolge tutto il dominio.
5.3.3 Sensibilità alla velocità in ingresso
L'altra possibilità per variare il numero di Reynolds consiste nel modiﬁcare
la velocità in ingresso. La prova viene fatta con una velocità u = −3.6 m
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Figura 5.6: Il ﬂusso è stabile e converge a una soluzione stazionaria anche
con condizione zG.
Figura 5.7: La bassa viscosità porta all'instabilità, nonostante la condizione
pIOV.
s−1, con una viscosità ν = 4× 10−4 m2 s−1 (che equivale ad avere un numero
di Reynolds pari a 1800) e si adotta ancora una volta uno step temporale
costante ∆t = 0.01 s. I risultati mostrano che l'instabilità si manifesta in
tempi brevissimi, in particolare 0.14 s per la condizione zG e 0.16 s per la
condizione pIOV.
Diminuendo invece il modulo della velocità e diminuendo proporzionalmente
la viscosità per mantenere inalterato il numero di Reynolds, i risultati mo-
strano invece un miglioramento: con una velocità in ingresso u = −0.5 e
una viscosità ν = 5.5× 10−5 m2 s−1 (dunque ancora Re = 1800) l'instabilità
avviene a 2.7 s con la condizione zG e 4.02 s con la condizione pIOV. Questo
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confronto è riassunto in Tabella 5.2.
u [m s−1] ν [m2 s−1] ∆tzG [s] ∆tpIOV [s]
−0.5 5.5× 10−5 2.7 4.02
−1 1.11× 10−4 1 1.92
−3.6 4× 10−4 0.14 0.16
Tabella 5.2: Risultati delle prove al variare di velocità in ingresso e viscosità,
mantenendo Re = 1800.
5.3.4 Conclusioni
Da queste prime prove, condotte a velocità costante, si possono trarre le
seguenti conclusioni:
• la condizione pIOV si comporta meglio della condizione zG nel gestire
una situazione di ﬂusso inverso sotto qualsiasi condizione;
• ridurre la viscosità e aumentare la velocità tendono ad anticipare il
manifestarsi dell'instabilità;
• a parità di numero di Reynolds aumentare la velocità porta all'insta-
bilità in tempi più brevi rispetto al ridurre la viscosità;
• aumentando la stabilità del ﬂusso la forbice tra le due condizioni tende
ad aumentare e il vantaggio di usare la condizione pIOV si manifesta
in modo più evidente.
5.4 Prova con proﬁlo di velocità variabile nel
tempo
La seconda serie di prove viene condotta ancora con il solutore implicito
pimpleFoam, imponendo in ingresso un proﬁlo di velocità variabile nel tempo,
rappresentato in Figura 5.8. Si adottano le seguenti condizioni:
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Figura 5.8: Proﬁlo temporale della velocità in ingresso.
- ν = 5.5× 10−5 m2 s−1;
- condizione di no-slip alla parete;
- tratto iniziale a velocità costante di durata 1 s;
- durata della decelerazione, che porta da 1 m s−1 a −0.5 m s−1, di 1 s;
- durata dell'accelerazione che porta da −0.5 m s−1 a 0.5 m s−1 di 1 s;
- step temporale par a 0.01 s.
Si indaga sul valore massimo di ∆t (indicato in Figura 5.8) che permette di
portare a termine la simulazione senza avere instabilità. I risultati trovati
dimostrano che la simulazione con condizione di uscita zG si instabilizza per
valori di ∆t superiori a 2.1 s, mentre quella con pIOV per valori di ∆t supe-
riori a 3 s.
Prendendo dunque, a titolo di esempio, un proﬁlo di velocità nel tempo per
cui il ∆t vale 2.2 s, si trova che la condizione zG porta il ﬂusso ad instabiliz-
zarsi prima di ritornare ad una condizione stazionaria con velocità pari a 0.5
m s−1, mentre la condizione pIOV permette di superare questo transitorio.
In Figura 5.9 è rappresentata l'evoluzione temporale del ﬂusso con condizio-
ne zG attraverso una sequenza di immagini tratte agli istanti t = 1 s, t = 2
s, t = 3 s, t = 4 s e t = 4.74 s. Si può notare nell'ultima di queste come
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il ﬂusso vada incontro ad una instabilità numerica a partire dalla frontiera
d'uscita, in modo molto simile a quanto avveniva per la simulazione a velo-
cità costante. In Figura 5.10 è invece rappresentata l'evoluzione temporale
del ﬂusso con condizione pIOV agli istanti t = 1 s, t = 2 s, t = 3 s, t = 4
s e t = 6.5 s. Diversamente da quanto si poteva notare in precedenza, dopo
una fase iniziale e un transitorio sostanzialmente analoghi al caso zG, la con-
dizione pIOV permette al ﬂusso di ritrovare stabilità e di riportarsi ad una
condizione stazionaria con velocità pari a 0.5 m s−1.
5.4.1 Sensibilità alla decelerazione
Il primo parametro su cui si va ad agire è l'intensità della decelerazione:
partendo da −1.5 m s−2, questa viene progressivamente aumentata a −3 m
s−2 e a −7.5 m s−2. I risultati sono mostrati in Tabella 5.3.




Tabella 5.3: Risultati delle prove al variare del tempo in cui avviene la
decelerazione.
5.4.2 Sensibilità all'intensità della velocità in backﬂow
L'altro parametro che può essere interpretato come un indice della severità
del proﬁlo è il valore della velocità nella fase di backﬂow. Allo scopo di
analizzare questo parametro vengono condotte una serie di simulazioni in cui
questo viene fatto variare. Le condizioni adottate sono:
- ν = 5.5× 10−5 m2 s−1;
- condizione di no-slip alla parete;
- tratto iniziale a velocità costante di durata 1 s;
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Figura 5.9: Evoluzione temporale del ﬂusso con condizione zG per t = 1 s,
t = 2 s, t = 3 s, t = 4 s, t = 4.74 s.
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Figura 5.10: Evoluzione temporale del ﬂusso con condizione pIOV per t = 1
s, t = 2 s, t = 3 s, t = 4 s, t = 6.5 s.
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- intensità della decelerazione pari a −1.5 m s−2;
- durata dell'accelerazione che porta da −0.5 m s−1 a 0.5 m s−1 di 1 s;
- step temporale ∆t = 0.01 s.
I risultati sono riassunti in Tabella 5.4.






Tabella 5.4: Risultati delle prove al variare dell'intensità della velocità in
backﬂow.
5.4.3 Sensibilità alla griglia di calcolo e alla CFL
Per comparare in modo incrociato l'eﬀetto della condizione al contorno, della
griglia di calcolo e della CFL vengono fatte 8 simulazioni, caratterizzate da:
- ν = 5.5× 10−5 m2 s−1;
- proﬁlo temporale di velocità rappresentato in Figura 5.8;
- step temporale non più ﬁssato, ma determinato dalla condizione di
CFL.
Le griglie utilizzate sono entrambe strutturate e inﬁttite in prossimità della
parete e hanno un numero di celle pari a 1200 (Mesh1) e 4000 (Mesh2).
I valori di CFL utilizzati sono inﬁne 1 e 3. Il parametro di confronto è
ancora una volta il massimo valore di ∆t che non porta la simulazione ad
instabilizzarsi. I risultati sono forniti in Tabella 5.5. Con NA si indica il
fatto che l'instabilità avviene ancor prima che si sia raggiunta la velocità di
−0.5 m s−1.
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Numero di celle CFL ∆tmax (zG) [s] ∆tmax (pIOV) [s]
1200 1 1.3 2.1
1200 3 NA 3.1
4000 1 1.2 > 10
4000 3 0.1 > 10
Tabella 5.5: Risultati delle prove al variare della griglia e della CFL.
5.4.4 Conclusioni
Le prove condotte con un proﬁlo di velocità variabile nel tempo hanno messo
in luce che:
• la condizione pIOV mostra risultati più stabili in tutte le simulazioni;
• usando una condizione zG l'instabilità è sensibile all'intensità della de-
celerazione, con una condizione pIOV è sostanzialmente indipendente;
• c'è una sensibilità molto forte, per entrambe le condizioni, al valore
della velocità del backﬂow ;
• il raﬃnamento della griglia ha un eﬀetto positivo molto marcato usando
la condizione pIOV, quasi trascurabile usando la condizione zG;
• da un punto di vista della stabilità numerica la CFL, per un metodo
implicito (pimpleFoam), sembra avere poca inﬂuenza nel range di valori
considerati (1 ≤ CFL ≤ 3).
5.5 Osservazioni
I test condotti sulla geometria sempliﬁcata del tubo rettilineo hanno avuto lo
scopo di capire quali sono i parametri che entrano in gioco nel manifestarsi
dell'instabilità numerica di un ﬂusso con frontiere di ingresso-uscita, come si
comportano due diverse condizioni al contorno, quali sono le linee guida da
seguire per ridurre le possibilità che questa si manifesti. Oltre alle conclusioni
descritte in precedenza, è possibile fare ancora tre osservazioni.
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5.5.1 Presenza di onde spurie
Un fenomeno che può veriﬁcarsi in base alla condizione di CFL è la presenza
di onde spurie di pressione. Questo può essere ad esempio osservato condu-
cendo una simulazione stazionaria con velocità in ingresso pari a 1 m s−1. Si
nota infatti un comportamento completamente diverso del ﬂusso a seconda
che la condizione di CFL usata sia 1 o 3. Nel secondo caso si generano onde
di pressione spurie riﬂesse dalla frontiera di uscita, che danno un carattere
del tutto irrealistico alla soluzione. L'eﬀetto più marcato è sul campo di
velocità, come è possibile notare in Figura 5.11, dove sono raﬃgurate due
visualizzazioni dopo 3.5 s: in alto con CFL = 1, in basso con CFL = 3.
Figura 5.11: Visualizzazioni del campo di velocità per CFL = 1 (sopra) e
CFL = 3 (sotto).
5.5.2 Eﬀetto di un modello di turbolenza
Per capire in che modo un modello di turbolenza può interferire con il
fenomeno dell'instabilità si esegue una simulazione in cui si pone:
- ν = 4× 10−4 m2 s−1;
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- condizione di no-slip alla parete;
- velocità in ingresso negativa u = −1 m s−1;
- step temporale costante ∆t = 0.01 s.
Con queste condizioni la simulazione laminare si instabilizza dopo 1.92 s (cfr
Paragrafo 5.3.2). Viene invece adottato ora un modello k − , caratterizzato
da due equazioni di trasporto per k, intensità di energia cinetica turbolenta, e
per , tasso di dissipazione. Si impongono le seguenti condizioni al contorno:
- in ingresso una lunghezza di mescolamento (mixing length) pari a 0.1
m (metà del diametro) e un'intensità della turbolenza pari al 5%;
- in uscita k = 0.2 m2 s−2 e  = 200 m2 s−3;
- alla parete si adottano leggi di parete.
Il modello di turbolenza dissipa energia e ritarda l'instabilità, che si veriﬁca
dopo 2.6 s. L'evoluzione del ﬂusso è mostrata in Figura 5.12 (dopo 1 s),
Figura 5.13 (dopo 1.5 s) e Figura 5.14 (dopo 1.75 s). Si può notare come nei
primi istanti del transitorio il modello di turbolenza riesce a rendere il ﬂusso
molto più uniforme ma, probabilmente a causa di una grande diﬀerenza tra
i valori di k e  imposti all'ingresso e quelli calcolati nel dominio, si formano
due nuclei ad alta velocità nelle prossimità della frontiera d'ingresso. Inﬁne
nasce l'instabilità dalla frontiera di uscita e si propaga molto velocemente in
tutto il dominio. Viene dunque fatta una prova al variare delle condizioni in
uscita e si trova che, riducendo  da 200 a 20 m2 s−3, non si manifesta alcuna
instabilità numerica. La soluzione tuttavia non è perfettamente stazionaria,
ma segue un andamento periodico. In Figura 5.15 questo è riassunto con 4
istantanee del ﬂusso agli istanti 8.3, 9.3, 10.3, 11.3 s (il periodo è circa 3 s).
5.5.3 Geometrie più complesse
Tutti questi test sono stati condotti su una geometria che presenta un in-
gresso e un'uscita. Le geometrie trattate nei prossimi capitoli saranno invece
70
CAPITOLO 5. SIMULAZIONI PRELIMINARI DEL FLUSSO IN UN
TUBO RETTILINEO
Figura 5.12: Confronto tra modello laminare (sopra) e k−  (sotto) per t = 1
s.
Figura 5.13: Confronto tra modello laminare (sopra) e k −  (sotto) per
t = 1.5 s.
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Figura 5.14: Confronto tra modello laminare (sopra) e k −  (sotto) per
t = 1.75 s.
idealizzazioni dell'aorta toracica, e dunque saranno caratterizzate da un in-
gresso, un'uscita principale e tre diramazioni. Il fenomeno del backﬂow (e
dunque dell'instabilità ad esso associata) diventa molto più complesso. In
particolare, sulla base della conservazione della massa, esistono tre modalità
con cui esso si manifesta:
- se in ingresso la velocità è uscente dal dominio saranno necessariamente
presenti porzioni di frontiere di uscita in cui è presente backﬂow ;
- se in ingresso la velocità è prossima a zero è possibile che all'interno
della stessa frontiera di uscita ci siano porzioni con ﬂusso entrante e
porzioni con ﬂusso uscente;
- essendo presenti più frontiere di uscita, può avvenire che in alcune il
ﬂusso sia uscente, in altre entrante.
Questi aspetti saranno discussi e analizzati nei capitoli successivi.
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Figura 5.15: Andamento periodico della soluzione con modello k −  per
(dall'alto verso il basso) t = 8.3 s, t = 9.3 s, t = 10.3 s, t = 11.3 s.
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Capitolo 6
Simulazioni del ﬂusso in una
geometria idealizzata
dell'aorta
Dopo aver analizzato a fondo le caratteristiche di un ﬂusso con frontiere di
ingresso-uscita, le modalità di instabilizzazione e il ruolo dei vari parametri, si
procede prendendo in considerazione una geometria che, seppur idealizzata,
riproduce l'aorta toracica. Su questa viene svolta una serie di simulazioni al
variare del numero di celle della griglia e del numero di Reynolds. I risultati
sono poi discussi e confrontati.
6.1 Geometria
La geometria è stata ricostruita sulla base del modello idealizzato usato in
origine in [36] e ripreso poi in [25]. Il modello è costituito da 6 parti: aor-
ta ascendente, arco aortico, aorta discendente e tre diramazioni principali a
partire dall'arco aortico, che rappresentano l'arteria brachiocefalica, l'arteria
carotide sinistra e l'arteria succlavia sinistra. La sempliﬁcazione della geome-
tria è essenzialmente associata al fatto di trascurare la curvatura del tratto
addominale dell'aorta e la torsione del tratto ascendente. Ulteriori sempliﬁ-
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cazioni riguardano l'assenza di dettagli e variazioni nella sezione e nel raggio
di curvatura locale.
Il modello è stato ricostruito al CAD con il software Catia v5 (Figura 6.1).
In Figura 6.2 è invece illustrato un diagramma schematico dell'aorta con i
dettagli delle misure geometriche forniti in Tabella 6.1.
Figura 6.1: Modello sempliﬁcato dell'aorta.
6.2 Griglia di calcolo
La griglia di calcolo viene realizzata con Gambit 2.4.6, partendo dal modello
IGES descritto in precedenza. Vengono analizzate tre possibili realizzazioni
della griglia, mostrate in Figura 6.3:
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Figura 6.2: Diagramma schematico dell'aorta (cfr. Tabella 6.1).
- la prima è una griglia completamente non strutturata, ha il vantaggio di
adattarsi a qualsiasi geometria, ma può causare errori nella valutazione
del WSS, poiché i centroidi delle celle di parete non hanno tutti la
stessa distanza dalla parete stessa;
- la seconda è una griglia ibrida, costituita da una parte strutturata
in prossimità della parete (per risolvere meglio il WSS) e una parte
non strutturata all'interno, che permette di adattare la griglia ad una
geometria anche complessa;
- la terza è una griglia completamente strutturata, che presenta però lo
svantaggio di non adattarsi bene a geometrie complesse, soprattutto
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Geometria Misura [mm]
Aorta ascendente Diametro del lume (B1) 25.0
Lunghezza (L1) 18.0
Arco aortico Raggio dell'arco (R) 32.5
Diametro del lume 25.0
Aorta discendente Lunghezza (L2) 75.0
Diametro del lume 25.0
Arteria brachiocefalica (BA) Lunghezza (L1) 28.0
Diametro (A1) 8.8
Diametro (A′1) 8.8
Arteria carotide sinistra (LCA) Lunghezza (L2) 28.0
Diametro (A2) 8.8
Diametro (A′2) 8.5
Arteria succlavia sinistra (LSA) Lunghezza (L3) 28.0
Diametro (A3) 9.9
Diametro (A′3) 9.9
Distanza tra BA e LCA (d1) 3.6
Distanza tra LCA e LSA (d2) 4.7
Tabella 6.1: Dettagli delle misure geometriche del modello (cfr Figura 6.2).
quando vengono prese in considerazione geometrie realistiche, tratte
da scansioni CT.
Queste considerazioni orientano la scelta su una griglia ibrida. La parte strut-
turata (o prism layer) viene costruita partendo dalla parete, con una cella
di altezza pari a circa un decimo della dimensione della griglia di volume, ed
è costituita da 6÷ 10 strati a seconda della dimensione della griglia.
Per quanto riguarda invece il numero di celle vengono costruite 6 griglie,
descritte in Tabella 6.2.
6.3 Condizioni al contorno e metodi
Vengono imposte le seguenti condizioni al contorno:
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Griglia Dimensione Numero Massima
caratteristica celle equisize
[mm] skewness
1 1.5 259 000 0.85
2 1 641 000 0.90
3 0.8 1 026 000 0.88
4 0.75 1 135 000 0.95
5 0.6 2 272 000 0.86
6 0.5 3 596 000 0.78
Tabella 6.2: Dettagli delle varie griglie ibride costruite sul modello
idealizzato.
- all'ingresso si assegna una condizione di pressione zeroGradient e un
proﬁlo di velocità variabile nel tempo rappresentato in Figura 6.4;
- a ciascuna frontiera di uscita si assegna una condizione di velocità pres-
sureInletOutletVelocity e una pressione ﬁssata al valore di riferimento,
pari a 0 Pa;
- alla parete si assegna una condizione di aderenza (velocità nulla) e una
condizione zeroGradient di pressione.
Il proﬁlo in ﬁgura è tratto da [40], che a sua volta rimanda a quanto descritto
in [41]. Integrandolo nel tempo si ottiene, per la geometria qui utilizzata, una
portata che non rientra nel range ﬁsiologico e viene sottostimata. Lo scopo
di questo studio è tuttavia di indagare sui metodi per simulare il ﬂusso di
sangue nell'aorta e, allo stesso tempo, capire i dettagli relativi alla messa a
punto di una simulazione prototipo. Si sceglie dunque di procedere su questa
strada, mettendo in evidenza che i risultati numerici trovati non avranno
necessariamente una corrispondenza sperimentale.
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Figura 6.3: Tre possibili realizzazioni della griglia: non strutturata (alto),
ibrida (centro) e strutturata (basso). 79
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Figura 6.4: Proﬁlo temporale di velocità in ingresso.
Il proﬁlo in questione è caratterizzato da un tratto in cui il ﬂusso accelera
ﬁno ad arrivare a un massimo (sistole), per poi decelerare e tornare vicino
a zero (diastole). Subito a valle della decelerazione la direzione del ﬂusso
si inverte: questo è dovuto al fatto che poco prima che la valvola si chiuda
la pressione nell'aorta è maggiore di quella nel ventricolo e il sangue tende
dunque a ﬂuire verso il cuore [41]. Ai ﬁni della simulazione numerica, il pro-
ﬁlo in Figura 6.4 è stato approssimato con una somma di 6 sinusoidi, di cui
si estraggono 30 punti e si interpola linearmente, in modo da ottenere una
descrizione analitica.
Per quanto riguarda i modelli e metodi usati per la simulazione si consi-
dera il ﬂuido Newtoniano e il ﬂusso laminare e incomprimibile; si usa uno
schema al primo ordine nel tempo e secondo ordine centrato nello spazio
(per garantire una migliore risoluzione del WSS); si adotta come solutore
pimpleFoam (due cicli di correzione del campo di pressione) richiedendo una
soglia di tolleranza pari a 10−6 e uno step temporale dettato dalla condizione
sul numero di Courant, CFL = 3; in tutte le simulazioni condotte in questo
studio si trascura l'eﬀetto della gravità.
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6.4 Risultati e discussione
Dai risultati e dalle osservazioni del capitolo precedente possiamo aspettarci
un'instabilità per numeri di Reynolds elevati e questo è confermato da una
prova condotta a Re = 600 sulla griglia 2 (cfr. Tabella 6.2). In Figura 6.5 è
infatti riportato il ﬂusso dopo 0.433 s, quando il ﬂusso in ingresso è uscente
dal dominio e dovremmo aspettarci velocità relativamente basse in tutto il
campo. Si nota invece che da una frontiera di uscita nasce l'instabilità nu-
merica, sotto forma di un nucleo ad elevata velocità che risale, con l'avanzare
della simulazione, ﬁno a ricoprire tutto il dominio. La strategia adottata
Figura 6.5: Instabilità numerica che nasce da una frontiera di outlet per
Re = 600.
consiste dunque nel partire da numeri di Reynolds molto bassi (agendo sulla
viscosità e lasciando inalterate geometria e proﬁlo di velocità in ingresso), per
poi aumentarlo ﬁno a trovare un valore per cui sopraggiunge l'instabilità. A
questo punto si adotta una griglia più ﬁne e si itera il procedimento.
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Le prime simulazioni vengono condotte sulla Griglia 2: i valori della viscosità
e i corrispondenti numeri di Reynolds, basati sulla massima velocità del pro-
ﬁlo in ingresso, sono forniti in Tabella 6.3. Le prime quattro simulazioni non
ν [m2 s−1] Re
1 1.5× 10−4 50
2 7.5× 10−5 100
3 3.75× 10−5 200
4 1.8× 10−5 400
5 1.5× 10−5 500
Tabella 6.3: Simulazioni condotte sulla Griglia 2 al variare del numero di
Reynolds.
presentano instabilità, che si manifesta nella quinta con le stesse modalità
descritte in Figura 6.5. È interessante a questo punto fare un confronto sulla
tipologia di ﬂusso al variare del numero di Reynolds: in Figura 6.6 sono rap-
presentati i campi di velocità, in modulo, sul piano di simmetria per Re = 50
(in alto a sinistra), 100, 200 e 400 (procedendo in senso orario), all'istante
t = 0.25 s, che corrisponde al picco massimo di velocità in ingresso. Si può
notare come il campo di velocità sia completamente diverso nei vari casi: per
bassissimi valori di Re, le forze viscose hanno un'intensità tale da spingere
il ﬂusso a curvare lungo l'arco aortico, determinando così una portata nelle
diramazioni relativamente bassa. La forte curvatura fa accelerare il ﬂusso,
che raggiunge velocità massime proprio all'inizio dell'arco, mentre la velocità
raggiunta nelle diramazioni è paragonabile a quella del tratto discendente.
Già per Re = 100 questa tendenza è attenuata e la velocità nelle diramazioni
è simile a quella all'inizio dell'arco. Per numeri di Reynolds ancora maggiori
le forze d'inerzia diventano predominanti e spingono gran parte del ﬂusso a
mantenere una velocità diretta lungo l'asse z: in queste condizioni la portata
di sangue alle diramazioni è decisamente maggiore ed è in corrispondenza di
queste che si raggiungono le velocità massime. Inoltre aumenta la zona di
separazione del ﬂusso dopo il gradiente di pressione favorevole nell'arco.
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Figura 6.6: Campo di velocità per Re = 50 (in alto a sinistra), 100, 200 e
400 (procedendo in senso orario).
Per poter aumentare ulteriormente il numero di Reynolds viene a questo
punto considerata la Griglia 3, con la quale la simulazione a Re = 500 vie-
ne portata a termine senza instabilità numeriche. Questo fatto conferma la
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tesi, dedotta dalle osservazioni del capitolo precedente, secondo cui l'insta-
bilità dovuta al backﬂow è essenzialmente dovuta ad una risoluzione spazia-
le eccessivamente bassa. Sulla Griglia 4 viene condotta una simulazione a
Re = 550, ma già questo piccolo incremento determina una instabilità: si as-
sume dunque che questa risoluzione non permetta di diminuire sensibilmente
la viscosità. La Griglia 5 permette di arrivare a Re = 600 e con la Griglia
6, ancora una volta, non si hanno sensibili margini di diminuzione della vi-
scosità, che resta tale da assegnare un numero di Reynolds massimo pari a
600. In analogia alla Figura 6.6, sono quindi riportati, a scopo di confronto,
i campi di velocità sul piano di simmetria e a t = 0.25 s (Figura 6.7), per nu-
meri di Reynolds pari a 500 (Griglia 3) e 600 (Griglia 5). Si può notare come
Figura 6.7: Campo di velocità per Re = 500 (a sinistra) e Re = 600 (a
destra).
in questo caso la diﬀerenza sia molto ridotta rispetto al confronto precedente.
Valori della viscosità più attendibili da un punto di vista clinico porterebbero
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a dover raﬃnare ulteriormente la griglia; si ritiene tuttavia che, nell'ambito
degli scopi di questo studio, ciò non sia necessario, in quanto richiederebbe
tempi e costi computazionali eccessivamente elevati, senza che per questo si
arrivi ad una conoscenza più approfondita del problema.
Prendendo come riferimento la simulazione condotta sulla Griglia 2 a Re =
400, si analizzano i ﬂussi in uscita da ogni frontiera: in Figura 6.8 sono rap-
presentate le portate in ingresso e in uscita per i primi 2 cicli. Questi dati


















Portata in uscita dalla BA
Portata in uscita dalla LCA
Portata in uscita dalla LSA
Portata in uscita dalla DA
Figura 6.8: Portata in ingresso e uscita da ogni frontiera (BA = arteria
brachiocefalica; LCA = arteria carotide; LSA = arteria succlavia; DA =
aorta discendente) a Re = 400.
sono ottenuti a partire dalla funzione di ﬂusso φ = ~u·~S, con ~u vettore velocità
e ~S vettore superﬁcie, deﬁnito perpendicolarmente a questa con verso uscen-
te. Questa variabile viene calcolata da OpenFOAM sulle frontiere di ogni
cella per cui è possibile integrarla sulla frontiera desiderata e, moltiplican-
do per la densità (si considera un valore di 1060 kg m−3), ottenere la portata.
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Si può notare che ﬁn dai primi due cicli il ﬂusso è periodico: questo è dovuto
al fatto che l'inizializzazione all'instante zero è stata fatta con la soluzione a
regime della simulazione condotta a Re = 200. Dal graﬁco si vede inoltre che
l'aorta discendente non entra mai in condizione di backﬂow (come valore inte-
grale, in quanto localmente possono esserci zone di ricircolo con ﬂussi inversi
associati), mentre le tre diramazioni si comportano in modo sostanzialmente
analogo e presentano un ﬂusso inverso (in termini integrali) a partire da 0.35
s dall'inizio di ogni ciclo (rispetto ai 0.41 s in cui inizia all'ingresso si ha ﬂusso
uscente).
È interessante anche visualizzare i campi di sforzo di taglio alla parete. A
questo scopo viene ancora una volta presa a riferimento la simulazione con-
dotta sulla Griglia 2 a Re = 400. In Figura 6.9 è rappresentato il WSS in 5
istanti caratteristici del ciclo cardiaco, in particolare la fase di accelerazione
(0.13 s), il picco sistolico (0.25 s), la fase di decelerazione (0.35 s), il picco di
ﬂusso inverso (0.45 s) e la diastole (0.7 s).
Come per la pressione, l'unità di misura del WSS calcolato da OpenFOAM è
m2 s−2: per ottenere lo sforzo di taglio alla parete in Pascal occorre moltipli-
care per la densità (1060 kg m−3). Per migliorare la leggibilità della ﬁgura è
stato usato un fondo-scala diverso per i vari istanti; questo non arriva inoltre
al massimo WSS calcolato, che invece vale:
- 0.0072 m2 s−2 per t = 0.13 s, raggiunto dove la BA si dirama dall'arco
aortico;
- 0.0249 m2 s−2 per t = 0.25 s, raggiunto dove la LCA si dirama dall'arco
aortico;
- 0.0049 m2 s−2 per t = 0.35 s, raggiunto sulla parete mediale della BA;
- 0.0081 m2 s−2 per t = 0.45 s, raggiunto sulla parete mediale della BA;
- 0.0021 m2 s−2 per t = 0.7 s, raggiunto sulla parete mediale della BA.
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Figura 6.9: WSS a 0.13 s, 0.25 s, 0.35 s, 0.45 s e 0.7 s.
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Si possono fare alcune osservazioni:
• l'alto valore di WSS all'ingresso è causato dal fatto che si impone un
proﬁlo di velocità piatto, per cui lo strato limite non è ancora sviluppato
e sono presenti elevati gradienti di velocità; questo eﬀetto si smorza
tuttavia su una distanza pari a circa un decimo del diametro, per cui
lo si considera trascurabile;
• nella fase di accelerazione e sistole le zone più sollecitate a taglio sono
quelle da cui nascono le diramazioni, mentre nella fase di decelerazione e
di diastole sono le diramazioni stesse, in particolare le pareti prossimali;
• confrontando queste immagini con il graﬁco in Figura 6.9 si nota che
la parete mediale della BA, sottoposta a valori relativamente elevati di
WSS negli istanti t = 0.13 (in cui il ﬂusso è uscente) s e t = 0.45 s
(in cui il ﬂusso è entrante), sia soggetta a continui cambi di verso del
vettore ~τ ;
• la parete interna dell'arco aortico non è particolarmente sollecitata,
anche se è soggetta a continui cambi di direzione del vettore ~τ , che
possono tradursi in un elevato valore dell'indice di oscillazione (OSI).
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Una condizione in uscita più
accurata: il modello a
pseudo-organi
Nel capitolo precedente le simulazioni sono state condotte assegnando un
valore di pressione all'uscita di ogni diramazione e, poiché questa è deﬁni-
ta a meno di una costante, si è posto su tutte le frontiere di uscita p = 0.
Nonostante questo modo di procedere sia comune a molti studi (cfr. 2.4.2),
una grande limitazione è rappresentata dal fatto che, con una condizione al
contorno di questo tipo, non è possibile rappresentare accuratamente la resi-
stenza emodinamica degli organi e vasi a valle del dominio computazionale.
In particolare, il modo in cui il ﬂusso si divide dipende unicamente dalla geo-
metria delle diramazioni, senza tener conto del fatto che ad ognuna di esse è
richiesta una certa portata per ragioni ﬁsiologiche.
Come descritto in 2.4.2 alcuni studi si sono concentrati sulla messa a punto
di un modello che tenga invece conto della resistenza o, risultando ancora
più accurati, dell'impedenza emodinamica a valle del dominio. Tra questi è
particolarmente interessante il lavoro svolto da Park et al., riportato in [17]:
in questo studio gli organi e altri parti del corpo a cui arrivano i vasi san-
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guigni sono stati rappresentati da mezzi porosi di forma cilindrica, chiamati
pseudo-organi, e trattati come forma di resistenza emodinamica. Traendo
ispirazione da questa idea, si propone, in questo capitolo, un perfezionamento
del modello descritto precedentemente.
7.1 Geometria e griglia
La geometria utilizzata riprende quanto descritto in 6.1, con l'aggiunta di 4
volumi cilindrici, a valle di ogni frontiera di uscita. La lunghezza di ciascun
cilindro è stata arbitrariamente presa pari a 15 mm, in quanto la calibrazione
della resistenza viene fatta a posteriori attraverso la legge di permeabilità del
mezzo poroso, mentre la sezione è pari a quella di uscita della diramazione.
In Figura 7.1 è mostrata la geometria: in grigio è rappresentata l'aorta, in
rosso gli pseudo-organi. La griglia di calcolo invece ha le caratteristiche de-
scritte in Tabella 7.1. Il volume dell'aorta viene discretizzato con una griglia
non strutturata tetraedrica, mentre per i cilindri porosi si usa una griglia a
prismi, in quanto la geometria molto semplice lo consente. La risoluzione
spaziale è decisamente minore rispetto a quanto visto nei casi precedenti,
principalmente dovuto al fatto che per la calibrazione è necessario condurre
un elevato numero di prove, senza necessità di grande precisione.
Griglia Dimensione Numero Massima
caratteristica celle equisize
[mm] skewness
Aorta 1.6 172 385 0.749
1 1.6 540 0.239
2 1.6 540 0.215
3 1.6 720 0.381
4 1.6 6 396 0.277
TOT 180 581
Tabella 7.1: Dettagli della griglia con cilindri porosi.
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Figura 7.1: Geometria idealizzata dell'aorta con l'aggiunta di pseudo-organi.
7.2 Porosità in OpenFOAM
La versione 2.2.X di OpenFOAM consente l'utilizzo di una funzione, fvOp-
tions, con la quale è possibile implementare una modellizzazione di qualsiasi
ﬁsica rappresentabile con sorgenti o vincoli nelle equazioni che governano il
moto. Questa consente, tra le altre cose, di introdurre delle porosità in alcu-
ne zone del dominio computazionale, assegnando una legge di permeabilità
che lega la velocità locale della particella ﬂuida alla forza che questa subisce
in verso opposto.
Esistono 4 possibilità, descritte brevemente il seguito, per esprimere questa
dipendenza:
• ﬁxedCoeﬀ Introduce un termine sorgente nell'equazione di bilancio
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della quantità di moto nella forma:
S = −ρref (α + β|~u|)~u
dove ρref è una densità di riferimento, da speciﬁcare nel caso di ﬂus-
so comprimibile, ~u è la velocità della particella ﬂuida e α e β sono
coeﬃcienti assegnati dall'utente. Per quanto riguarda β, OpenFOAM
riconosce solo valori positivi (in particolare pone β = 0 se vengono
assegnati valori negativi).
• Darcy Il termine sorgente prende la forma di una legge di Darcy,
dunque lineare nella velocità:
S = −µd~u
dove µ è la viscosità del ﬂuido e d è il coeﬃciente di Darcy [m−2],
assegnato dall'utente.
• DarcyForchheimer Tiene conto di una componente di resistenza vi-
scosa (come in Darcy), con l'aggiunta di una componente inerziale:
S = −(µd+ ρ|U |
2
f)~u
dove f rappresenta il coeﬃciente di Forchheimer [m−1]. Assegnata
la viscosità, per ﬂussi incomprimibili questa legge è sostanzialmente
analoga a ﬁxedCoeﬀ, avendo posto α = ν · d e β = f/2. Anche in
questo caso non è possibile attribuire al coeﬃciente di Forchheimer un
valore negativo.
• powerLaw In questo caso la dipendenza del termine sorgente è di tipo
esponenziale:
S = −ρC0|~u|C1−1~u
dove C0 è il coeﬃciente lineare e C1 quello esponenziale, entrambi as-
segnati dall'utente. In questo caso OpenFOAM non accetta valori di
C1 inferiori all'unità, per cui nel suo complesso questa formulazione
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permette di assegnare leggi in cui l'esponente della velocità è maggiore
o uguale a 1.
All'interno del ﬁle fvOptions è poi necessario speciﬁcare la zona ﬂuida nella
quale viene assegnata la porosità e un sistema di coordinate (necessariamente
di tipo cartesiano). Per i modelli ﬁxedCoeﬀ, Darcy e DarcyForchheimer è
possibile speciﬁcare valori diversi per i coeﬃcienti lungo i tre assi deﬁniti dal
sistema di riferimento.






o, in altri termini, non è possibile assegnare una legge in cui il termine sorgen-
te cresca meno velocemente del modulo della velocità. Questa osservazione
sarà alla base della modellizzazione descritta in seguito.
7.3 Modellizzazione
L'approccio seguito in [17] considera le condizioni di portata minima, media
e massima, assumendo che:
- alla portata media, data da:






con u(t) proﬁlo temporale di velocità e T periodo del battito cardiaco,
corrisponda una pressione di 105 mmHg (valore medio della pressione
sanguigna);
- alla massima portata, data da m˙max = 4·m˙m, corrisponda una pressione
di 150 mmHg;
- alla minima portata, data da m˙min = 0.2 · m˙m, corrisponda una pres-
sione di 65 mmHg.
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A questo punto l'algoritmo per assegnare la legge di permeabilità consiste
nel variare i coeﬃcienti deﬁnibili dall'utente in una serie di simulazioni sta-
zionarie, in cui viene assegnata una condizione in ingresso di portata e una
condizione all'uscita dalle porosità di pressione. Il valore in uscita è posto
pari a 10 mmHg e questa assunzione è ritenuta plausibile dal momento che
questa rappresenta la pressione venosa (a valle cioè degli organi e altri parti
del corpo), molto più stabile di quella arteriosa.
Rappresentando su un piano portata-pressione i tre punti si ottiene quanto
mostrato in Figura 7.2. Si nota facilmente come la migliore interpolazione dei















Figura 7.2: Posizione nel piano portata-pressione dei tre punti.
tre punti sarebbe di tipo esponenziale ed è infatti la strada seguita in [17], in
cui si pone l'esponente della velocità pari a 0.25. Una taratura di questo tipo
permette inoltre di avere pressioni all'interno del range ﬁsiologico e di poter
condurre simulazioni in cui l'incognita è rappresentata proprio dalla pressio-
ne. È inoltre evidente dalla ﬁgura come una legge lineare sia inappropriata
per descrivere questo andamento, principalmente a causa del fatto che l'au-
toregolazione vascolare (un fenomeno non lineare) gioca un ruolo importante.
Come già detto nel paragrafo precedente tuttavia, in OpenFOAM non sono
implementate leggi di permeabilità che permettono di tener conto di questo
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fenomeno di autoregolazione, in quanto queste sono tutte con la concavità
verso l'alto o, al massimo, lineari. Si sceglie dunque di procedere secondo un
approccio sempliﬁcato, che tuttavia allontana le pressioni dal range ﬁsiologico
e riduce l'attendibilità delle frazioni di ﬂusso che entrano in ogni diramazione.
Viene condotta una sola simulazione stazionaria, con una portata in ingresso
pari a quella media e si usa una legge di Darcy, tarando il coeﬃciente d, ugua-
le per le 4 diramazioni, in modo che la pressione nell'aorta risulti pari a 105
mmHg. In questo modo si ottiene un ﬂusso che è mediamente ben descritto,
ma che istantaneamente può allontanarsi, soprattutto per quanto riguarda la
pressione, da valori attendibili. Poiché il codice considera in realtà la pres-
sione divisa per la densità si trova una pressione diﬀerenziale (tenendo conto
della conversione da mmHg a Pa) pari a ∆(p/ρ) = 11.95 m2 s−2.
7.4 Simulazioni
Gli aspetti su cui si vuole indagare sono principalmente due: l'eﬀetto del-
l'introduzione delle porosità sulla nascita dell'instabilità numerica e, avendo
modiﬁcato la condizione in uscita, come varia il ﬂusso rispetto al caso a
pressione imposta.
7.4.1 Simulazione con Re = 200
Il primo confronto viene fatto a parità di numero di Reynolds, posto pari a
200, e di griglia (riassunta in Tabella 7.2) tra una condizione al contorno di
pressione imposta (e uguale per le 4 frontiere di uscita) e una condizione in
uscita con mezzo poroso (in questo caso la griglia include anche i volumi 1,
2, 3 e 4). La conﬁgurazione della simulazione prevede:
- pimpleFoam come solutore, in quanto implicito, non stazionario e in
grado di gestire un modello di porosità con fvOptions ;
- tolleranze nel calcolo delle variabili pari a 10−6;
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Griglia Dimensione Numero Massima
caratteristica celle equisize
[mm] skewness
Aorta 1.3 249 066 0.750
1 1.3 814 0.386
2 1.3 814 0.389
3 1.3 968 0.419
4 1.3 7 592 0.279
TOT 259 254
Tabella 7.2: Dettagli della griglia con cilindri porosi.
- di usare per il campo di pressione PCG come risolutore dei sistemi
lineari e DIC come precondizionatore, per il campo di velocità PBiCG
e DILU (cfr. 4.4);
- 2 cicli di correzione nell'algoritmo PISO;
- schemi di discretizzazione nello spazio centrati del secondo ordine e nel
tempo del primo ordine;
- proﬁlo di velocità in ingresso variabile del tempo (Figura 6.4) per
entrambi i casi;
- pressione pari a quella di riferimento per le 4 frontiere di uscita (nel
caso con la porosità questa pressione è ﬁssata a valle del mezzo poroso);
- condizione di CFL pari a 3;
- ﬂuido Newtoniano, ﬂusso laminare e incomprimibile;
- tempo di simulazione pari a 4 s, che corrispondono a 5 cicli cardiaci;
- coeﬃciente di Darcy con cui si impone la legge di permeabilità nei mezzi
porosi d = 4.524× 108 m−2;
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- viscosità cinematica ν = 3.75×10−5 m2 s−1, con cui il Reynolds basato
sulla massima velocità in ingresso e il diametro del condotto risulta pari
a 200.
I risultati vengono mostrati in termini di visualizzazioni del ﬂusso e di con-
fronto tra le portate in uscita dalle singole diramazioni. Queste sono con-
frontate in Figura 7.3, Figura 7.4, Figura 7.5 e Figura 7.6: in ognuna di esse
è rappresentata la storia del ﬂusso in uscita, rispettivamente dall'arteria bra-
chiocefalica, l'arteria carotide, l'arteria succlavia e l'aorta discendente, per
due battiti cardiaci a regime. Si nota come, in ognuna delle uscite, il ﬂusso


















Figura 7.3: Portata in uscita dalla BA in funzione del tempo per il caso con
pressione in uscita imposta e il caso con mezzi porosi.
sia completamente diverso nei due casi. Imponendo infatti una condizione di
pressione, le frazioni di ﬂusso uscente da ogni diramazione sono dettate dalla
geometria: questo signiﬁca però che si può arrivare a situazioni del tutto ir-
realistiche, in cui, ad esempio, integrando nel tempo il ﬂusso uscente da una
diramazione, si ottiene un valore prossimo a zero. Imporre invece una legge
di permeabilità signiﬁca assegnare una resistenza emodinamica, e quindi ave-
re un ﬂusso in uscita sempre in fase con il ﬂusso in ingresso. Inoltre il salto
97
CAPITOLO 7. UNA CONDIZIONE IN USCITA PIÙ ACCURATA: IL
MODELLO A PSEUDO-ORGANI


















Figura 7.4: Portata in uscita dalla LCA in funzione del tempo per il caso
con pressione in uscita imposta e il caso con mezzi porosi.


















Figura 7.5: Portata in uscita dalla LSA in funzione del tempo per il caso con
pressione in uscita imposta e il caso con mezzi porosi.
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Figura 7.6: Portata in uscita dalla DA in funzione del tempo per il caso con
pressione in uscita imposta e il caso con mezzi porosi.
di pressione tra monte e valle della porosità è proporzionale alla forza che
il ﬂuido subisce nell'attraversarla e, poiché questo è di ordini di grandezza
superiore alle diﬀerenze di pressione interne all'aorta, si trova:
u · d ∝ ∆p ≈ costante
dove u è il modulo della velocità nel mezzo poroso e d è il coeﬃciente di Darcy
che ne determina la permeabilità. Avendo scelto una modellizzazione sem-
pliﬁcata in cui tutte le porosità sono caratterizzate da uno stesso coeﬃciente
di Darcy, quello che si trova, tenendo conto dell'incomprimibilità, è un rap-
porto tra le portate in uscita circa uguale a quello tra le sezioni. Uno studio
più accurato prevederebbe invece di variare il coeﬃciente di Darcy tra i vari
mezzi porosi, basandosi su dati sperimentali tratti dalla letteratura o speci-
ﬁci del paziente, in modo da trovare portate che rientrino nel range ﬁsiologico.
Per quanto riguarda le visualizzazioni, in Figura 7.7 e Figura 7.8 sono rap-
presentati i campi di velocità, in modulo, sul piano di simmetria agli istanti
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t = 0.25 s (picco sistolico) e t = 0.4 s (decelerazione), rispettivamente per la
condizione di pressione e di porosità. Si nota come durante il picco sistolico
Figura 7.7: Confronto per Re = 200 all'istante t = 0.25 s.
la diﬀerenza tra le due simulazioni sia visibile essenzialmente nelle diramazio-
ni, dove il caso a pressione imposta presenta velocità decisamente più elevate;
nel caso con mezzi porosi invece velocità maggiori si registrano ﬁno all'inizio
del tratto discendente. All'istante t = 0.4 s, che rappresenta la ﬁne della fase
di decelerazione le diﬀerenze sono più marcate: si nota in particolare come
nelle diramazioni si sia già sviluppato un ﬂusso inverso che supera 0.15 m
s−1 nel caso a pressione imposta, mentre i mezzi porosi mantengono i ﬂussi
in fase e fanno registrare velocità pressoché nulle nelle diramazioni.
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Figura 7.8: Confronto per Re = 200 all'istante t = 0.4 s.
7.4.2 Simulazione con Re = 600
Viene fatta una simulazione con una conﬁgurazione analoga a quella pre-
cedente, ma aumentando il numero di Reynolds, che viene portato a 600
(ponendo ν = 1.25 × 10−5 m2 s−1). Come illustrato precedentemente è ne-
cessario aumentare la risoluzione della griglia per evitare l'insorgere dell'in-
stabilità numerica (cfr. 6.4) e viene pertanto adottata la Griglia 5 descritta
in Tabella 6.2. Per la condizione di uscita con mezzi porosi si mantiene la
griglia descritta nel paragrafo precedente (Tabella 7.2), a causa dell'eccessivo
costo computazionale richiesto per procedere a parità di griglia.
In Figura 7.9 sono rappresentati i campi di velocità, in modulo, sul piano
di simmetria all'istante t = 0.25 s (picco sistolico), rispettivamente per la
condizione di pressione imposta e con porosità. In Figura 7.10 è rappre-
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Figura 7.9: Confronto per Re = 600 all'istante t = 0.25 s.
sentato il ﬂusso da ogni frontiera di uscita in funzione del tempo: si nota
come l'inﬂuenza del numero di Reynolds sulla distribuzione dei ﬂussi sia tra-
scurabile in quanto, come già evidenziato, questa è dettata dalla resistenza
emodinamica.
7.4.3 Simulazione con Re = 2300
Se si considerano valori di viscosità e densità realistici (rispettivamente 0.0035
kg m−1 s−1 e 1060 kg m−3) si ottiene una viscosità cinematica ν = 3.3×10−6
m2 s−1, che corrisponde, basandosi sulla lunghezza e velocità di riferimento
usate in precedenza, ad avere un numero di Reynolds pari a 2300. È interes-
sante notare che i mezzi porosi permettono di arrivare a questi valori di Re,
senza che si manifestino instabilità numeriche. I risultati sono sostanzialmen-
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Portata in uscita dalla BA
Portata in uscita dalla LCA
Portata in uscita dalla LSA
Portata in uscita dalla DA
Figura 7.10: Portata in ingresso e uscita da ogni frontiera (BA = arteria
brachiocefalica; LCA = arteria carotide; LSA = arteria succlavia; DA =
aorta discendente) per la condizione in uscita con mezzi porosi a Re = 600.
te analoghi a quelli mostrati per Re = 600, sia in termini di visualizzazioni
del ﬂusso che di distribuzione delle portate nelle diramazioni.
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Simulazioni del ﬂusso in una
geometria reale
È stato già messo in evidenza come una rappresentazione dettagliata della
geometria sia essenziale per avere una simulazione realistica del ﬂusso, so-
prattutto per quanto riguarda la valutazione dello sforzo di taglio alla parete.
In questo capitolo viene dunque presentata una geometria tratta da scansio-
ne CT, usata per costruire una griglia di calcolo. Viene dunque condotta
una simulazione con caratteristiche analoghe a quelle presentate nel caso di
geometria idealizzata, mettendo in evidenza le problematiche incontrate e i
risultati trovati.
8.1 Geometria
La geometria usata, rappresentata in Figura 8.1, è tratta da una scansione
con tomograﬁa computerizzata. Indicata con l'acronimo TC o CT (Com-
puted Tomography) questa è, in radiologia, una metodica diagnostica per
immagini, che sfrutta radiazioni ionizzanti (raggi X) e consente di riprodur-
re sezioni o strati (tomograﬁa) corporei dell'oggetto in esame ed eﬀettuare
elaborazioni tridimensionali. Per la produzione delle immagini è necessario
l'intervento di un elaboratore di dati (da cui il termine computerizzata). Il
104
CAPITOLO 8. SIMULAZIONI DEL FLUSSO IN UNA GEOMETRIA
REALE
Figura 8.1: Geometria reale dell'aorta toracica tratta da scansione CT.
principio su cui si basa la ricostruzione tomograﬁca è che acquisendo tante
proiezioni radiograﬁche dello stesso oggetto ad angolazioni diverse è possibile
ricostruire l'oggetto nella sua terza dimensione (Figura 8.2). Gli apparecchi
TC sono costituiti da tre parti principali:
- il gantry;
- il lettino portapaziente;
- l'elaboratore.
Tra le varie tipologie di macchine CT, la più utilizzata è la CT a spirale: il
gantry gira continuamente mentre il lettino si muove in senso assiale: si ottie-
ne così un'immagine continua a spirale e quindi dati relativi ad interi volumi.
Nel tratto aortico ascendente della geometria in esame è presente un aneuri-
sma, come è possibile notare dal rigonﬁamento del vaso, che presenta in que-
sta zona un diametro sensibilmente maggiore rispetto al tratto discendente.
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Figura 8.2: Illustrazione del macchinario e della procedura per eseguire una
tomograﬁa computerizzata.
In questa geometria sono inoltre presenti solo due diramazioni a partire dal-
l'arco, in quanto la scansione è stata tagliata a monte della biforcazione con
cui la prima dà origine alle arterie brachiocefalica e carotide. La frontiera di
ingresso corrisponde invece alla sezione immediatamente a valle della valvola
aortica e, con buona approssimazione, ha una forma circolare con diametro
pari a 35 mm.
8.2 Griglia
A partire dal ﬁle IGES viene costruita una griglia, le cui caratteristiche sono
riassunte in Tabella 8.1. Si tratta di una griglia ibrida, formata da un prism
layer a parete di 7 celle, di cui la prima con uno spessore di 0.15 mm e un
rateo di crescita tra celle adiacenti pari a 1.15. La parte centrale dell'aorta
è invece discretizzata con una griglia non strutturata, in grado di adattarsi
meglio alla complessità della geometria.
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Numero di celle 934 752
Massima equisize skewness 0.896
Dimensione caratteristica [mm] 1.05
Tabella 8.1: Dettagli della griglia costruita con la geometria reale.
8.3 Modello e metodi
La conﬁgurazione della simulazione è analoga a quella descritta in 7.4.1 per
il caso senza mezzi porosi, con l'eccezione che la viscosità cinematica è posta
pari a ν = 2.1 × 10−4 m2 s−1: prendendo come lunghezza di riferimento il
diametro della sezione d'ingresso e come velocità di riferimento quella cor-
rispondente al picco sistolico, questo signiﬁca porre il numero di Reynolds
pari a 50. Questo è un valore molto basso per descrivere un ﬂusso emodina-
mico in un vaso grande come l'aorta e rende inattendibili i risultati numerici
rispetto a situazioni reali. Tuttavia in questo modo la simulazione risulta
molto stabile e permette di ottenere una soluzione comunque di un certo in-
teresse. Si sottolinea infatti ancora una volta come lo scopo di questo studio
sia un'analisi qualitativa del problema, delle potenzialità di OpenFOAM nel
descrivere questo tipo di ﬂusso, delle diﬃcoltà nel mettere a punto una si-
mulazione che tenga conto delle principali caratteristiche del ﬂusso. Vengono
simulati 5 battiti cardiaci e si estraggono i dati dall'ultimo ciclo.
8.4 Visualizzazioni del ﬂusso e di WSS
In Figura 8.3 sono rappresentate le linee di corrente in 5 istanti: accelerazione
(0.15 s), picco sistolico (0.25 s), decelerazione (0.35 s), ﬂusso inverso (0.45
s) e diastole (0.7 s). Per una migliore leggibilità del disegno si sceglie di
visualizzare 4 linee che passano per punti appartenenti alla prima e seconda
diramazione e 6 linee che passano per punti appartenenti all'ingresso e alla
frontiera di uscita dell'aorta discendente. Si può notare che:
• le fasi di accelerazione, ﬁno al picco sistolico, tendono a stabilizza-
re il ﬂusso: le linee di corrente percorrono il dominio computazionale
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dall'ingresso verso le uscite;
• nella prima diramazione, a causa del progressivo restringimento di se-
zione, il ﬂusso accelera, arrivando a velocità notevolmente superiori
rispetto a quelle imposte in ingresso;
• in fase di decelerazione si nota molto chiaramente la nascita dell'elicità
nel ﬂusso (cfr. Figura 2.8) con due linee di corrente che sembrano
avvolgere l'asse dell'aorta;
• durante il ﬂusso inverso, a causa dell'incomprimibilità del ﬂuido e della
rigidezza delle pareti, si ha un consistente ingresso di ﬂuido dalle due
diramazioni, che si distribuisce tra l'ingresso e l'aorta discendente: que-
sto fenomeno è nella realtà tutto sommato trascurabile e compensato
in gran parte da una leggera contrazione del vaso, che a questo livello
di schematizzazione è stato trascurato nella simulazione;
• durante la fase di diastole le velocità sono decisamente minori e l'eﬀetto
di reingresso di ﬂuido dalle diramazioni è ancora più trascurabile; la
cosa più evidente è però un'ampia zona di ricircolo in corrispondenza
dell'aneurisma.
In Figura 8.4, Figura 8.5 e Figura 8.6 sono riportati i campi di sforzo di
taglio alla parete agli istanti t = 0.25 s, t = 0.35 s e t = 0.45 s. Non vengono
visualizzati gli istanti successivi in quanto lo sforzo di taglio si riduce di ordini
di grandezza. Come per la pressione, l'unità di misura del WSS calcolato da
OpenFOAM è m2 s−2: per ottenere lo sforzo di taglio alla parete in Pascal
occorre moltiplicare per la densità. Per migliorare la leggibilità della ﬁgura è
stato usato un fondo-scala diverso per i vari istanti; questo non arriva inoltre
al massimo WSS calcolato, che invece vale:
- 0.275 m2 s−2 per t = 0.25 s, raggiunto dove la LSA si dirama dall'arco
aortico;
- 0.032 m2 s−2 per t = 0.35 s, raggiunto sulla parete esterna dell'arco,
immediatamente dopo la diramazione della LSA;
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- 0.055 m2 s−2 per t = 0.45 s, raggiunto sulla parete della diramazione
da cui nascono la BA e LCA;
Si possono fare le seguenti osservazioni:
• la parete dell'aneurisma (sia interna che esterna) è sempre molto poco
sollecitata: questo fenomeno ben si correla con l'evidenza sperimenta-
le secondo cui alle zone di massimo spancio sono associate le regioni
di valori di WSS più bassi; come riportato in letteratura [37] [38] le
cellule endoteliali rispondono ad un minor WSS modiﬁcando la loro
espressione genica ﬁno a sviluppare un fenomeno inﬁammatorio;
• nella parte terminale dell'arco aortico, immediatamente prima che inizi
il tratto discendente, l'aorta presenta una strizione, caratterizzata, nei
tre istanti analizzati, da un elevato valore del WSS;
• le diramazioni raggiungono valori molto elevati del WSS durante il picco
sistolico, ma si scaricano quasi completamente nelle fasi di decelerazio-
ne;
• come per la geometria idealizzata, l'alto valore di WSS all'ingresso è
causato dal fatto che si impone un proﬁlo di velocità piatto, per cui lo
strato limite non è ancora sviluppato e sono presenti elevati gradienti
di velocità.
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Figura 8.3: Visualizzazione delle linee di corrente per t = 0.15 s, t = 0.25 s,
t = 0.35 s, t = 0.45 s, t = 0.7 s.
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Figura 8.4: WSS all'istante t = 0.25 s.
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Figura 8.5: WSS all'istante t = 0.35 s.
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Figura 8.6: WSS all'istante t = 0.45 s..
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Conclusioni e sviluppi futuri
Negli ultimi decenni, le simulazioni numeriche dei ﬂussi emodinamici hanno
acquisito un'importanza sempre maggiore nella comprensione del sistema cir-
colatorio e, in particolare, l'origine e lo sviluppo di malattie cardiovascolari.
Il grado di complessità dei modelli e la qualità dei risultati sono cresciuti no-
tevolmente, grazie anche agli sviluppi nelle tecniche di diagnostica e imaging
e nelle capacità di calcolo.
In questo studio è stata proposta una presentazione del problema della simu-
lazione dell'emodinamica nell'aorta toracica, con una parte introduttiva in
cui sono messi in evidenza i ruoli delle condizioni al contorno, dell'interazio-
ne ﬂuido-struttura, di una geometria dettagliata e del modello di turbolenza.
Per ognuno di questi aspetti sono stati messi in luce diversi approcci con
cui aﬀrontare la simulazione, a partire da quelli più semplici, ma con costi
computazionali ridotti, a quelli più complessi. Allo stato attuale la maggior
parte degli studi in letteratura si concentra sui singoli aspetti sopra elencati,
sviluppandone un modello dettagliato e confrontandolo, ma non esiste ancora
una strategia numerica che sia in grado di garantire una buona attendibilità
dal punto di vista quantitativo. La CFD sviluppata in questo ambito ﬁno
ad oggi è infatti più di tipo esplorativo che non predittivo, principalmente
ﬁnalizzata alla messa a punto di modelli numerici ad-hoc per rappresentare
le molte peculiarità del ﬂusso considerato.
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In questo lavoro si è scelto di adottare OpenFOAM per svolgere le simu-
lazioni, prima su una geometria di prova, costituita da un tubo rettilineo,
poi su una geometria idealizzata dell'aorta e inﬁne su una geometria reale
tratta da scansione CT. Viene adottato un modello di ﬂuido Newtoniano e di
ﬂusso laminare e incomprimibile, ipotesi giustiﬁcata dal fatto che nei grandi
vasi il comportamento non Newtoniano del sangue può essere trascurato e il
numero di Reynolds è mediamente sotto il valore per cui si ha transizione a
regime turbolento, anche se questo aspetto merita ulteriori approfondimenti.
La principale diﬃcoltà incontrata riguarda la nascita di instabilità nume-
riche che portano ad una crescita esponenziale della velocità. Le simulazioni
preliminari sulla geometria di prova hanno messo in luce che questo fenomeno
ha luogo in modo sistematico quando si hanno ﬂussi pulsati con frontiere di
ingresso-uscita e si usa un modello laminare. Il valore del numero di Reynolds
per cui questo si manifesta però dipende dalle condizioni in uscita (Open-
FOAM ne propone una speciﬁca per questi casi) e dalla risoluzione spaziale
della griglia. Un'alternativa, allo scopo di ridurre i requisiti di raﬃnamento
della griglia, accennata ma non sviluppata in questo studio, consiste nell'uti-
lizzo di un modello di turbolenza che, introducendo una forma di dissipazione
dell'energia, è in grado di ostacolare il manifestarsi dell'instabilità.
Si considera quindi una geometria idealizzata, proposta in letteratura, per
analizzare il ﬂusso pulsato e confrontare i risultati per diversi numeri di Rey-
nolds, ottenuti raﬃnando progressivamente la griglia. Questa è di tipo ibrido,
con una parte strutturata alla parete che garantisce una miglior valutazione
dello sforzo di taglio e una parte non strutturata al centro. Si assegnano
condizioni di velocità variabile nel tempo in ingresso e di pressione assegnata
(0 Pa) in uscita.
Traendo spunto da uno studio in letteratura si considera quindi un diver-
so tipo di condizione in uscita sulla stessa geometria: si tratta di un modello
in cui la resistenza emodinamica, dovuta agli organi e altre parti del corpo
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a valle del dominio computazionale, è rappresentata con mezzi porosi (de-
nominati pseudo-organi). OpenFOAM non permette di utilizzare una legge
di permeabilità esponenziale con esponente minore dell'unità, come sarebbe
invece opportuno per avere pressioni nel range ﬁsiologico, per cui si adotta
una legge lineare di Darcy. L'inﬂuenza degli pseudo-organi rispetto al caso
precedente è notevole: il ﬂusso in uscita da ogni diramazione è sostanzial-
mente in fase con l'onda in ingresso e l'instabilità numerica è intrinsecamente
ostacolata dalla resistenza dei mezzi porosi.
L'ultimo capitolo di questo studio costituisce un dimostratore: viene pre-
sa in considerazione una geometria reale tratta da scansione CT e si esegue
una simulazione a basso numero di Reynolds. Con questa vengono poi ana-
lizzati e discussi in dettaglio il ﬂusso nelle varie fasi del ciclo cardiaco e le
mappe di sforzo di taglio alla parete. Pur non essendo, a causa delle molte
sempliﬁcazioni, risultati attendibili da un punto di vista quantitativo, ven-
gono così messe in luce le potenzialità del metodo.
In conclusione, questo lavoro ha chiarito le potenzialità e i limiti di Open-
FOAM nella simulazione dell'emodinamica nell'aorta toracica, fornendo una
comprensione del ruolo dei parametri che intervengono nel problema. È stata
dimostrata, in particolare, l'importanza della condizione al contorno di uscita
che viene assegnata, mettendo in luce come una condizione di pressione im-
posta porti a distribuzioni del ﬂusso lontane da quelle reali, oltre a facilitare
l'insorgere di instabilità numeriche. I risultati ottenuti inoltre evidenziano la
presenza di fenomeni noti sperimentalmente, quali l'elicità del ﬂusso in fa-
se di decelerazione e il basso valore di WSS, tipico delle pareti degli aneurismi.
Partendo dal lavoro svolto in questo studio sono possibili diversi sviluppi,
che implementino modelli più soﬁsticati. In particolare:
• è stato utilizzato un proﬁlo di velocità in ingresso uniforme, con una
dipendenza dal tempo esempliﬁcativa: una simulazione più accurata
prevede di usare proﬁli speciﬁci del paziente misurati con risonanza
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magnetica, per essere più corretti nella dipendenza dal tempo e dallo
spazio;
• in uscita la rappresentazione della resistenza emodinamica mediante
mezzi porosi può essere migliorata con una legge di permeabilità di tipo
esponenziale; risultati ancora migliori si otterrebbero tenendo conto del-
l'impedenza a valle del dominio computazionale, con onde di pressione
in uscita non più necessariamente in fase con quelle in ingresso;
• per poter eﬀettuare simulazioni a numeri di Reynolds realistici e, con-
temporaneamente, tener conto della dissipazione di energia per eﬀetto
della turbolenza, è opportuno adottare un modello di turbolenza, che
può essere di tipo RANS oppure un modello LES;
• per ottenere risultati più accurati, soprattutto per quanto riguarda lo
sforzo di taglio alla parete e la propagazione delle onde di pressione,
una descrizione dell'interazione ﬂuido-struttura diventa necessaria.
La messa a punto di una simulazione predittiva, ottenuta dallo sforzo con-
giunto di ingegneri e clinici, è una sﬁda che permetterebbe di dare un con-
tributo importante alla risoluzione di moltissimi problemi ancora aperti nel
mondo delle malattie cardiovascolari, che rappresentano già oggi, ma ancora





A.1 Assemblaggio del caso
Un caso è composto in partenza da tre cartelle: system, constant, 0. In
queste sono contenute tutte le istruzioni da dare a OpenFOAM per eseguire
la simulazione. In particolare per un ﬂuido incomprimibile:
- la cartella system contiene il ﬁle controlDict, in cui sono speciﬁcate le
informazioni riguardo ai tempi della simulazione, step temporale, ogni
quanti step fare il salvataggio dei dati; il ﬁle fvSchemes, nel quale sono
forniti gli schemi per la discretizzazione degli operatori diﬀerenziali e
per le interpolazioni; il ﬁle fvSolution, nel quale si danno indicazioni sul
solutore, sul pre-condizionatore, sulle tolleranze e su eventuali forme di
correzione (in particolare per griglie non ortogonali);
- la cartella constant contiene la cartella polyMesh, nel quale è contenuta
la griglia di calcolo e i ﬁle transportProperties (dove viene speciﬁcata
la viscosità cinematica ν) e RASProperties e turbulenceProperties (nei
quali si forniscono indicazioni riguardo al modello di turbolenza);
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- la cartella 0 contiene inﬁne le condizioni al contorno e le condizioni ini-
ziali per le variabili di campo, in particolare la velocità U e la pressione
p.
È interessante notare che non si speciﬁca in alcun modo la densità del ﬂuido
(che essendo incomprimibile risulta costante) e questo perché tutta l'equa-
zione di bilancio della quantità di moto viene divisa per ρ; da qui la necessità
di fornire la viscosità cinematica, anziché quella dinamica, e di interpretare
la variabile p come il rapporto tra pressione e densità, la cui unità di misura
è dunque m2 s−2.
Nel ﬁle controlDict è inoltre possibile, anziché speciﬁcare un time step, rego-





in modo da agevolare la stabilità della soluzione.
A.2 Post-processing
Esistono vari modi per fare il post-processing di un caso. Durante la si-
mulazione OpenFOAM crea delle cartelle, simili alla cartella 0 descritta in
precedenza, per ogni step deﬁnito dal ﬁle controlDict. All'interno di queste
sono presenti i ﬁle che contengono i valori delle variabili in ogni volume di
controllo e sulle facce di contorno. Questi dati possono essere convertiti in
vari formati per poter essere letti da software esterni oppure da Paraview,
fornito con l'installer di OpenFOAM.
A.3 Utilities
Vengono brevemente presentate e descritte le utilities di OpenFOAM utiliz-
zate:
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- checkMesh Permette di ottenere informazioni riguardo alla qualità
della griglia.
- foamToTecplot360 Converte i ﬁle di output di OpenFOAM (ﬁle di
testo in cui sono contenuti i valori delle variabili in ogni cella) in ﬁle
.plt, che possono essere letti da Tecplot360.
- ﬂuent3DMeshToFoam Converte una griglia in formato .msh (ad
esempio realizzata con Gambit) in modo da poter essere interpretata
da OpenFOAM.
- decomposePar / reconstructPar Scompone e ricompone il caso in
un numero di parti speciﬁcato nel ﬁle decomposeParDict, contenuto
nella cartella system; permette di far girare il caso in parallelo.
- wallShearStress Fornisce il valore dello sforzo di taglio alla pare-
te (WSS) ad ogni istante, scrivendo un opportuno ﬁle per ogni step
temporale.
- patchIntegrate Calcola l'integrale della variabile speciﬁcata nella patch
speciﬁcata; permette, ad esempio, di valutare la portata di ﬂuido in
uscita da una frontiera.
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